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Das Geho¨r ist mehr als jedes andere Sinnesorgan fu¨r die menschliche Sprache und ihre
Entwicklung verantwortlich und stellt auf kleinstem Raum ein anatomisch und physiolo-
gisch einzigartiges Gebilde dar. Es beeindruckt vor allem durch seinen großen Dynamik-
bereich. Wa¨hrend im Bereich der Ho¨rschwelle der eben ho¨rbare Schalldruck etwa 20 μPa
betra¨gt, ko¨nnen die Dru¨cke und Amplituden bis zur Schmerzgrenze noch etwa zweimillio-
nenfach gesteigert werden. Derartige physiologische Schalldru¨cke sind jedoch immer noch
verschwindend klein gegenu¨ber den ebenfalls auf das Ohr einwirkenden statischen Luft-
druckschwankungen, wie sie beispielsweise beim Treppensteigen, Zug- bzw. Autofahren,
Fliegen oder beim Naseputzen vorkommen. Zwar fu¨hren diese zu einer vera¨nderten Wahr-
nehmung, jedoch nicht zu einer Scha¨digung des Ohrs. Diese Fa¨higkeit, trotz großer sta-
tischer Druckschwankungen in der Umgebung, gleichzeitig winzige physiologische Schall-
dru¨cke wahrnehmen zu ko¨nnen, ist hauptsa¨chlich in den nichtlinearen, viskoelastischen
Eigenschaften der Gelenke und Ba¨nder des Mittelohrs sowie des Trommelfells begru¨ndet.
Das Ziel dieser Arbeit ist es, dieses nichtlineare Verhalten des Mittelohrs bei großen Be-
lastungen und großen Verschiebungen durch nichtlineare, ra¨umliche Ersatzmodelle auf
mechanischer Basis abzubilden. Zur Charakterisierung der nichtlinearen Eigenschaften
der Gerho¨kno¨chelchenkette werden statische und dynamische Messungen an humanen
Felsenbeinen durchgefu¨hrt. Ein besonderes Augenmerk ist auf die Charakterisierung der
nichtlinearen, viskoelastischen Eigenschaften des Ringbands, des Trommelfells, der Trom-
melfellsehne und der beiden Mittelohrgelenke gerichtet. Im Blick auf die klinische Praxis
wird zum einen anhand von Messergebnissen das Scha¨digungsrisiko bei einer Stapeschir-
urgie diskutiert sowie die Auswirkungen von Vorspannungen im Mittelohrapparat am
Beispiel des aktiven Implantats Carina untersucht.
Durch Messungen der ra¨umlichen Steigbu¨gelbewegungen bei akustischer Anregung im
Ohrkanal wird gezeigt, dass die Bewegungen des Steigbu¨gels in guter Na¨herung durch drei
Freiheitsgrade beschrieben werden ko¨nnen. Ferner la¨sst sich aus Messungen der ra¨umlichen
Steigbu¨gelverschiebungen des separierten Steigbu¨gels sowie bei intakter Ossikelkette un-
ter einwirkender statischer Kraft an der Steigbu¨gelfußplatte schließen, dass das Ringband
eine stark nichtlineare Versteifungscharakteristik bei Maximalauslenkungen von 40 μm
bis 50 μm zeigt. Die steifste Region beﬁndet sich im posterior-inferioren Bereich. Demzu-
folge kippt der Steigbu¨gel bei einer Bewegung nach lateral in Richtung inferior-posterior.
Es stellt sich heraus, dass die Ossikelkette im Bereich großer, quasistatischer Bewegun-
gen kein schwingungsfa¨higes System darstellt. Die Messungen besta¨tigen den viskosen
Gleitkupplungscharakter des incudo-malleolar Gelenks, wonach Hammer und Amboss bei
der U¨bertragung von Schall ohne wesentliche Gelenkbewegungen als Einheit schwingen,
wa¨hrend sie sich zum Schutz des Innenohrs bei großen statischen Belastungen weitgehend
entkoppelt bewegen. Bei u¨berma¨ßigen Auslenkungen scheint es, als ob sich das incudo-
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malleolar Gelenk versteift, um einer Disartikulation vorzubeugen. Daru¨berhinaus lassen
die Messungen auf eine hohe Nachgiebigkeit des incudo-stapedial Gelenks in den Querrich-
tungen schließen. Aus statischen Kraft-Verschiebungsmessungen am langen Ambossfort-
satz werden Aussagen u¨ber das Scha¨digungsrisiko einer Stapeschirurgie abgeleitet. Dem-
nach ko¨nnen Verschiebungen des langen Ambossfortsatzes in der Gro¨ßenordnung seines
Durchmessers zu Scha¨digungen am Bandapparat der Kette fu¨hren, wobei Verschiebun-
gen in lateral-medialer Richtung gefa¨hrlicher einzustufen sind als in anterior-posteriorer
Richtung. Die Crimp-Prothesen weisen im Vergleich zu den Clip-Prothesen ein vergleichs-
weise hohes Scha¨digungsrisiko auf. Messungen am aktiven Implantat Carina zeigen, dass
die Antriebsspitze des Aktors eine ausgepra¨gt ra¨umliche Bewegung ausfu¨hrt. Der Aktor
beha¨lt bei Belastung zuna¨chst seine Charakteristik unvera¨ndert bei. Ab einer gewissen
Vorspannkraft beginnt jedoch die Antriebsleistung stark einzubrechen.
Die Abbildung dieser in den Messungen beobachteten Pha¨nomene durch mathematische
Modelle stellt ein Werkzeug dar, mit dem anhand von numerischen Experimenten der Zu-
sammenhang zwischen Ursache und Wirkung und die Sensitivita¨ten auf vera¨nderte Rand-
bedingungen untersucht werden ko¨nnen. Die Geho¨rkno¨chelchen werden als Starrko¨rper
modelliert und nichtlineare Eigenschaften der Ba¨nder, Sehnen und Gelenke durch diskre-
te, ra¨umliche Feder-Da¨mpferkombinationen abgebildet. Die Trommelfellmembran besitzt
eine sehr komplizierte Form und beeinﬂusst durch ihre komplexen Schwingungsmuster
sowie der Lagerung des Hammergriﬀs das Bewegungsverhalten der Ossikel entscheidend.
Deshalb bietet sich zur Modellierung des Trommelfells und der Fluid-Struktur-Kopplung
mit der umgebenden Luft im Geho¨rgang und der Paukenho¨hle die Finite Elemente Metho-
de an. Die damit beschriebenen elastischen Ko¨rper werden modal reduziert und gema¨ß der
Methode der elastischen Mehrko¨rpersysteme in das Mehrko¨rpersystemmodell eingebun-
den. Zur Abbildung des nichtlinearen Trommelfellverhaltens bei vera¨nderlichen statischen
Umgebungsdru¨cken werden die Bewegungsgleichungen des Trommelfells in Abha¨ngigkeit
des statischen Relativdrucks zwischen Geho¨rgang und Paukenho¨hle unter Anwendung
der Methode der parametrischen Modellreduktion durch Matrixinterpolation formuliert.
Das Schwingungsverhalten des aktiven Implantats wird ebenfalls mit der Methode der
Mehrko¨rpersysteme abgebildet und zur Simulation des rekonstruierten Geho¨rs mit dem
elastischen Mehrko¨rpersystemmodell des Ohrs gekoppelt.
Ein Vergleich simulierter und gemesssener Umboverschiebungen bei statischen Druck-
schwankungen im Ohrkanal zeigt, dass das asymmetrische, progressive Verhalten
hauptsa¨chlich von der trichterfo¨rmigen Form des Trommelfells herru¨hrt. Die Asymme-
trie verringert sich durch das nichtlineare Materialverhalten des Trommelfells und der
Ossikelkette. Ausgehend vom U¨bertragungsverhalten des nicht vorgespannten Mittelohrs
zeigt sich bei Druckschwankungen im Außen-, Mittel- und Innenohr tendenziell bis circa
1 kHz eine Abnahme der Steigbu¨gelbewegungen, wa¨hrend die U¨bertragungsfunktion ober-
halb 1 kHz durch Verschiebungen der Eigenfrequenzen zu ho¨heren Frequenzen meist u¨ber
der U¨bertragungsfunktion des Normalohrs liegt. Druckschwankungen im Ohrkanal und
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der Paukenho¨hle wirken sich aufgrund des viskosen Gleitcharakters des incudo-malleolar
Gelenks sehr a¨hnlich auf den Schalltransfer aus. Im Vergleich zu Druckschwankungen
im Innenohr sind die Amplitudenzunahmen im hochfrequenten Bereich deutlich gro¨ßer,
insbesondere oberhalb 4 kHz. Simulationen mit dem Modell des aktiven Implantats zei-
gen, dass sich die mit dem Implantat angeregten Steigbu¨gelbewegungen stark von den
natu¨rlichen Bewegungen unterscheiden und große Kippanteile enthalten. Ferner stellt sich
heraus, dass die ru¨ckkopplungsbedingte Stabilita¨tsgrenze die maximale Versta¨rkung im





The sense of hearing is stronger related to the human language and its development than
any other sensory organ. It is build extremely compact, has an anatomically and physio-
logically unique structure and particularly impresses by its large dynamic range. While
at the hearing threshold level the sound pressure is 20 μPa, the pressures and amplitudes
can be increased about two million times up to pain threshold. Such physiological sound
pressure levels are still vanishingly small compared to the also acting static air pressure
ﬂuctuations on the ear, while, for example, climbing stairs, driving train, ﬂying or when
blowing your nose. Although this lead to a change in perception, but not to a damage
in the ear. This ability to perceive tiny physiological sound pressure in spite of large sta-
tic pressure ﬂuctuations in the environment, is mainly due to the nonlinear, viscoelastic
properties of the joints and ligaments of the middle ear as well as of the eardrum.
The aim of this study is to reﬂect this nonlinear behavior of the middle ear at large loads
and large displacements by nonlinear, spatial models on a mechanical basis. To charac-
terize the nonlinear ossicular properties, static and dynamic measurements on human
temporal bones are presented. A special focus is on the properties of the annular ring, the
eardrum, the tensor tympani and the two middle ear joints directed. In view of the clinical
practice, on the basis of the measurement results, the risk of damage at a stapedotomy is
discussed and the eﬀects of preload in the middle ear apparatus are investigated at the
example of the active implant Carina.
From measurements of the spatial stapes movements at acoustic excitation in the ear
canal it could be shown that the movements of the stapes in good approximation can be
described by three degrees of freedom and the other components of motion are negligibly
small. Furthermore, from measurements of the spatial stapes displacements, at stapes
separated and intact ossicular chain, under static force acting on the stapes footplate it
can be concluded that the annular ring has a strongly nonlinear stiﬀness characteristic and
maximum elongations of 40 μm to 50 μm. The stiﬀest region is located in the posterior-
inferior ﬁeld. Accordingly, the stapes tilts during a movement laterally toward inferior-
posterior. It turns out that the ossicular chain in the large, quasi-static movements is
not an oscillatory system. The measurements conﬁrm the viscous gliding character of the
incudo-malleolar joint, whereby malleus and incus move as a unit without signiﬁcant joint
movement when transmitting sound, while they are gliding and move largely decoupled
for the protection of the inner ear at high static loads. When excessive deﬂections, it
seems as if the incudo-malleolar joint stiﬀens to prevent disarticulation. Furthermore
from the measurements it can be concluded that the incudo-stapedial joint is highly
ﬂexible in the transverse directions. From static force-displacement measurements at the
long process of incus the risk of damage at stapes surgery can be derived. Accordingly,
displacements of the lenticularis by the amount of his diameter, can damage the ligaments
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of the ossicular chain, with shifts in lateral-medial direction classify hazardous than in the
anterior-posterior direction. The crimp prostheses have, compared to the clip-prosthesis
a relatively high risk of harm. Measurements on the active implant Carina show that
the tip of the actuator needle carries out a pronounced spatial movement. The actuator
retains under load its characteristics unchanged. From a certain preload, however, the
strong driving power of the actuator begins to break.
The mapping of the phenomena observed in the measurements by means of mathematical
models is a tool with which on the basis of numerical experiments, the relation between
cause and eﬀect and the sensitivities on modiﬁed boundary conditions can be examined.
The ossicles are modeled as rigid bodies and nonlinear properties of the ligaments, tendons
and joints are modeled with discrete spatial spring-damper combinations. The tympanic
membrane has a very complicated shape and inﬂuences by its complex vibrational patterns
and the support of the malleus handle the vibrational behavior of the ossicles crucially.
Therefore it is appropriate to model the eardrum and the ﬂuid-structure interaction with
the surrounding air in the ear canal and the tympanic cavity with the ﬁnite element
method. The so-described elastic body is reduced by modal reduction and integrated in
the multibody system model according to the method of elastic multibody systems. To
represent the nonlinear tympanic membrane behavior under varying ambient pressures,
the equations of motion are formulated as a function of the relative static air pressure
between the ear canal and the tympanic cavity, using the method of parametric model
reduction by matrix interpolation. The vibrational behavior of the active implant is also
modeled by the method of multibody systems. For the simulation of the reconstructed
ear the implant model is coupled with the ear model.
A comparison between simulated and measured umbo displacements at static pressure
ﬂuctuations in the ear canal indicates that the asymmetric and progressive behavior is
mainly due to the funnel-shaped form of the eardrum. The asymmetry is reduced by the
nonlinear material behavior of the eardrum and the ossicular chain. Starting from the
transmission behavior of the non-prestressed middle ear, the static pressure variations in
the outer, middle and inner ear tends to decrease the stapes movements below 1 kHz,
while above 1 kHz the stapes displacements are generally higher than those of the normal
ear due to the shift of the natural frequencies to higher frequencies. Pressure ﬂuctuations
in the ear canal and the tympanic cavity has a very similar eﬀect on the sound transfer due
to the viscous incudo-malleolar joint character. Compared to pressure ﬂuctuations in the
inner ear the amplitude increases in the frequency range much higher, especially above
4 kHz. Simulations with the model of the active implant show that the reconstructed
stapes movements are completely diﬀerent to the natural movements of the stapes and
contain large amounts of rocking motions. Furthermore, it turns out that the feedback-
induced stability limit restricts the maximum gain of the implant in the frequency range
between 1 kHz and 4 kHz to about 120 dB equivalent sound pressure level.
1Kapitel 1
Einleitung
Ho¨ren und Sprechen sind die wichtigsten Kommunikationsmittel des Menschen. Der
Ho¨rverlust des Erwachsenen oder die angeborene Taubheit des Sa¨uglings bedeuten ei-
ne kommunikative Katastrophe fu¨r den Einzelnen. Betroﬀene geraten in eine fu¨r den
Gesunden kaum nachvollziehbare Isolation.
Das Ohr stellt auf kleinstem Raum ein anatomisch und physiologisch einzigartiges Gebilde
unseres Ko¨rpers dar. Eine wichtige Komponente dieses faszinierenden Sinnesorgans ist das
Mittelohr. Es beherbergt nicht nur die kleinsten Einzelknochen und die feinsten Muskeln,
sondern beeindruckt vor allem durch seinen großen Dynamikbereich, in dem es minima-
le Druckschwankungen in Strukturschwingungen umwandelt. Wa¨hrend im Bereich der
Ho¨rschwelle der eben ho¨rbare Schalldruck etwa 20 μPa betra¨gt und die entsprechenden
Strukturschwingungen nur knapp oberhalb der Brownschen Molekularbewegung liegen,
ko¨nnen die Dru¨cke und Amplituden bis zur Schmerzgrenze noch etwa zweimillionenfach
gesteigert werden.
Derartige physiologische Schalldru¨cke sind jedoch immer noch verschwindend klein ge-
genu¨ber den ebenfalls auf das Ohr einwirkenden statischen Luftdruckschwankungen, wie
sie beispielsweise beim Treppensteigen, Zug- bzw. Autofahren, Fliegen oder beim Nase-
putzen vorkommen. Zwar fu¨hren diese zu einer vera¨nderten Wahrnehmung, jedoch nicht
zu einer Scha¨digung des Ohrs. Diese Fa¨higkeit, trotz großer statischer Druckschwankun-
gen in der Umgebung, gleichzeitig winzige physiologische Schalldru¨cke wahrnehmen zu
ko¨nnen, ist hauptsa¨chlich in den nichtlinearen Eigenschaften der Gelenke und Ba¨nder des
Mittelohrs begru¨ndet.
Die Abbildung dieser Eigenschaften in mathematische Modelle stellt ein Werkzeug dar,
mit dem anhand von numerischen Experimenten der Zusammenhang zwischen Ursache
und Wirkung und die Sensitivita¨ten auf vera¨nderte Randbedingungen untersucht werden
ko¨nnen. Zusammen mit klinischen Beobachtungen erleichtert dies die Bildung des physi-
kalischen Versta¨ndnisses entscheidend, vermittelt einen tieferen Einblick in die ra¨umlichen
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Bewegungsformen und ero¨ﬀnet eine direkte Zuordnung der Pha¨nomene zu den mechani-
schen Eigenschaften der natu¨rlichen Strukturen.
Simulationen erlauben es beispielsweise, die Auswirkung einzelner speziﬁscher
A¨nderungen am Ohrmodell auf das U¨bertragungsverhalten des Mittelohrs zu beobachten
und ermo¨glichen so eine gezielte und von Nebeneinﬂu¨ssen entbundene Untersuchung von
Ursache-Wirkungszusammenha¨ngen bei Vera¨nderungen durch Pathologien, chirurgischen
Eingriﬀen, passiven oder aktiven Implantaten.
1.1 Funktion des Geho¨rs
Das menschliche Ohr dient mit dem Ho¨r- und Gleichgewichtsorgan der Aufnahme und
Umwandlung von Luftschall in neuronale Impulse sowie der Erfassung der Lage und Be-
wegung des Kopfs. Es la¨sst sich in das Außenohr (Auris externa), das Mittelohr (Auris
media) und das Innenohr (Auris interna) einteilen. Abbildung 1.1 zeigt den anatomischen
Aufbau des menschlichen Ohrs.
Abbildung 1.1: Anatomischer Aufbau des menschlichen Ohrs (Abdruck mit freundlicher
Genehmigung von Medical Art Service. Alle Rechte vorbehalten).
Das a¨ußere Ohr dient der Schallleitung und fo¨rdert das ra¨umliche Ho¨ren. Es besteht aus
der Ohrmuschel (Auricula auris), dem a¨ußeren Geho¨rgang (Meatus acusticus externus)
und dem Trommelfell (Membrana tympanica). Die Form der Ohrmuschel besitzt Richt-
charakteristik, durch die ein auftreﬀendes Schallsignal frequenzspeziﬁsch moduliert wird.
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Neben Laufzeit- und Lautsta¨rkeunterschieden wird diese Modulation im Gehirn zur Bil-
dung eines Raumeindrucks verwandt. Der Geho¨rgang ist etwa 30 mm lang. Er la¨sst sich in
einen knorpeligen, weiter aussen liegenden und einen innenliegenden kno¨chernen Bereich
aufteilen. Der etwa ein Drittel große, kno¨cherne Teil ist leicht nach unten gebogen und
bildet mit dem knorpeligen Teil einen nach unten oﬀenen Winkel. Bei einer Untersuchung
des Trommelfells mit einem Otoskop gleicht der Arzt deshalb diese Kru¨mmung durch
einen nach oben hinten gerichteten Zug an der Ohrmuschel aus. Das Trommelfell hat
einen Durchmesser von 8 - 10 mm und weist sowohl radial als auch tangential angeordne-
te Fasern auf. Es ist trichterfo¨rmig nach innen gezogen und weitestgehend mit dem ersten
Element der Geho¨rkno¨chelchenkette verwachsen. Die tiefste Stelle in der Mitte wird als
Umbo bezeichnet.
Das Mittelohr besteht aus der Paukenho¨hle (Cavitas tympani), den Zellen des Mastoids
(Cellulae mastoideae) und der Eustachischen Ro¨hre (Tuba auditiva). Die Paukenho¨hle
ist der zentrale Raum des Mittelohrs und entha¨lt die drei Geho¨rkno¨chelchen Hammer
(Malleus), Amboss (Incus) und Steigbu¨gel (Stapes). Diese bilden eine durch Ba¨nder und
Muskeln ﬂexibel gelagerte Kette. Der Hammer ist an drei Ba¨ndern (Ligamentum mallei
laterale, Ligamentum mallei superius und Ligamentum mallei anterior), einem Muskel
(Musculus tympani), und dem Trommelfell in der Paukenho¨hle aufgeha¨ngt und u¨ber das
incudo-malleolar Gelenk mit dem Amboss verbunden. Dieser ist an den Ba¨ndern Ligamen-
tum incudis posterius und Ligamentum incudis superius aufgeha¨ngt und an den Steigbu¨gel
durch das incudo-stapedial Gelenk gekoppelt. Der Steigbu¨gel ist durch das Ringband (Li-
gamentum anulare stapediale) im ovalen Fenster (Fenestra vestibuli) gelagert und dichtet
das Mittelohr gegen das Innenohr ab. Etwas unterhalb seines Kopfs greift posterior der
Musculus stapedius an.
Die Eustachische Ro¨hre dient dem Druckausgleich fu¨r die Paukenho¨hle. Der natu¨rliche
Weg zum Druckausgleich besteht im Anspannen bestimmter Rachenmuskeln, die beim
Schlucken oder Ga¨hnen die Tube o¨ﬀnen. Bei rascher A¨nderung des Umgebungsdruckes
kann sich jedoch ein Druckunterschied zwischen Geho¨rgang und Paukenho¨hle aufbauen.
Mit der Paukenho¨hle sind im Warzenfortsatz (Adnexa mastoidea) weitere pneumatisierte
Ra¨ume verbunden, von denen vermutet wird, dass sie ebenfalls dem Druckausgleich und
daru¨berhinaus dem Gasaustausch dienen.
Das Mittelohr u¨bernimmt sowohl im statischen als auch im dynamischen Druckbereich
wichtige Funktionen. Große statische Druckschwankungen in der Umgebung ko¨nnen das
Innenohr durch die besonderen Eigenschaften der Gelenke und Ba¨nder des Mittelohrs
nicht scha¨digen. Im Ho¨rbereich funktioniert das Mittelohr als Schalldrucktransforma-
tor, der den niedrigen Schallwellenwiderstand (Schallimpedanz) der Luft an die hohe
Impedanz des ﬂu¨ssigkeitsgefu¨llten Innenohrs anpasst; ohne Mittelohr wu¨rde nur etwa
30 Mal weniger Schallenergie in das Innenohr gelangen. Der Fla¨chenunterschied zwi-
schen Trommelfell und Steigbu¨gelfußplatte stellt den wichtigsten Transformationsfaktor
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zur Versta¨rkung des Schalldrucks dar. Etwas untergeordneter ist die Hebeluntersetzung
aufgrund des La¨ngenunterschieds zwischen Hammergriﬀ (Manubrium mallei)und langem
Ambossfortsatz (Crus longum incudis).
Mit der Geho¨rschnecke (Cochlea) und dem Gleichgewichtsorgan (Labyrinthus vestibula-
ris) bildet das Innenohr einen ﬂu¨ssigkeitsgefu¨llten Hohlraum im kno¨chernen Felsenbein
(Pars petrosa). In der Cochlea sind die schlauchfo¨rmigen Kana¨le Scala vestibuli, Scala
media und Scala tympani nebeneinanderliegend schneckenfo¨rmig aufgewickelt. Die mit
Perilymphﬂu¨ssigkeit gefu¨llte Scala vestibuli reicht vom ovalen Fenster bis an das Ende
der Cochlea, dem Helicotrema. Dort geht sie in die Scala tympani u¨ber, die am run-
den Fenster (Fenestra cochlea) mit einer weichen Membran an das Mittelohr grenzt. Die
Flu¨ssigkeit der Geho¨rschnecke stellt damit ein schwingungsfa¨higes System dar. Zwischen
diesen Perilymphskalen beﬁndet sich, durch die Reissner-Membran und die Basilarmem-
bran abgetrennt, die Endolymphe in der Scala media. Auf der Basilarmembran sitzt das
Corti-Organ mit der Tektorialmembran und den a¨ußeren und inneren Haarsinneszellen.
Abbildung 1.2: Schnitt durch die Geho¨rschnecke (Abdruck mit freundlicher Genehmigung
von Medical Art Service. Alle Rechte vorbehalten).
Durch die Schwingungen der Steigbu¨gelfußplatte entstehen im cochlea¨ren Fluidystem Dru-
ckunterschiede zwischen Scala vestibuli und Scala tympani, welche sowohl entlang den
Scalen u¨ber das Helicotrema als auch transversal durch die Scala media u¨ber die Basilar-
membran ausgeglichen werden. Da die Basilarmembran in der Na¨he des ovalen Fenster
schmal und dick ist, am oberen Ende jedoch breit und du¨nn, weist sie entlang der Skalen
unterschiedliche Resonanzfrequenzen auf. Die Druckanregung fu¨hrt zur Ausbildung von
Wanderwellen auf der Basilarmembran und es treten in Abha¨ngigkeit der Frequenz an
unterschiedlichen Stellen Amplitudenmaxima auf. Somit erfa¨hrt ein Schallereignis eine
o¨rtliche Auﬂo¨sung seines spektralen Inhalts, die von hohen Frequenzen an der Coch-
leabasis zu niederen am Helicotrema reicht. Diese ra¨umliche Auﬂo¨sung des spektralen
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Inhalts eines akustischen Signals wird als Frequenzdispersion bezeichnet. Am jeweiligen
Wanderwellenmaximum wird durch die Relativbewegung der Basilarmembran gegen die
Tektorialmembran eine Scherung der Stereozilien an den Haarzellen verursacht. Dies fu¨hrt
zur Freisetzung von Nervenimpulsen, die vom Ho¨rnerv ans Gehirn weitergeleitet werden.
Dann ﬁnden zuna¨chst im Hirnstamm und schließlich im Großhirn die eigentlichen Inter-
pretationen der neuronalen Erregungsmuster als Ho¨reindru¨cke statt. Neben diesem Weg
der Schallleitung (Luftleitung) kann jedoch ein Ton auch u¨ber die sogenannte Knochen-
leitung ans Innenohr gebracht werden. Schwingungen des Scha¨delknochens oder anders
eingebrachte Druckschwankungen im kochlea¨ren Fluidsystem werden dabei unter Umge-
hung des Mittelohrs direkt bis zum Innenohr geleitet.
1.2 Sto¨rungen des Geho¨rs
Eine Sto¨rung kann in Form einer Schallleitungssto¨rung (Sto¨rung der U¨bertragung des
Luftschalls zum Innenohr) oder einer Schallempﬁndungssto¨rung (Sto¨rung der nervlichen
Umsetzung des Schallereignisses) sowie einer Kombination aus beiden auftreten.
Im Fall einer Schallleitungssto¨rung beruht die Schwerho¨rigkeit meist auf einer krankhaften
Vera¨nderungen im Bereich des Geho¨rgangs, des Trommelfells oder des Mittelohrs. Krank-
heiten, die eine Scha¨digung oder sogar den Verlust von Ossikeln mit sich bringen ko¨nnen
sind beispielsweise eine chronische Mittelohrentzu¨ndung oder eine Cholesteatombildung.
Die Schallleitung kann jedoch auch trotz vollsta¨ndiger Ossikelkette durch die Versteifung
einzelner Ba¨ndern behindert werden, wie dies beispielsweise bei der Otosklerose durch
einen kno¨chernen Umbauprozess am Ringband der Fall ist.
Bei der zweiten, ha¨uﬁger auftretenden und problematischeren Form der Ho¨rsto¨rung sind
meistens nervliche Bestandteile des Innenohrs, wie z.B. die Haarsinneszellen oder nach-
folgende Komponenten der Signalverarbeitung im Gehirn, wie z.B. der Ho¨rnerv oder der
Hirnstamm, betroﬀen. Zur Abschwa¨chung kommt hier meist noch eine Verzerrung bzw.
ein Informationsverlust bei der U¨bermittlung des Schalls hinzu.
Wa¨hrend bei Schallleitungssto¨rungen die Ursachen meist klar sind, wie z.B. Verstop-
fungen des Geho¨rgangs, Entzu¨ndungen des Außen- und Mittelohrs und Fehlbildungen,
gibt es bei Schallempﬁndungssto¨rungen neben einer Reihe von bekannten Scha¨digungen,
wie z.B. der La¨rmschwerho¨rigkeit, Altersschwerho¨rigkeit, ototoxische Medikamente oder
Durchblutungssto¨rungen, und speziﬁschen Krankheitsbildern, wie z.B. Morbus Menie`re,
Hirnhautentzu¨ndung oder Schlaganfall, auch viele ungekla¨rte Ursachen. Dazu za¨hlt das
bekannte Krankheitsbild des Ho¨rsturz, welcher als spontane Ho¨rminderung ohne diagno-
stizierbare Ursache deﬁniert ist, und der Tinnitus.
Sowohl Schwerho¨rigkeit als auch Tinnitus sind in Deutschland weit verbreitet. Circa 60%
der Bevo¨lkerung sind zu irgendeinem Zeitpunkt ihres Lebens (zeitweise) davon betroﬀen,
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meist in vorgeru¨cktem Alter. Den gro¨ßten Anteil machen La¨rm- und Altersschwerho¨rigkeit
aus, die beide zu den Schallempﬁndungssto¨rungen gerechnet werden. Die beruﬂiche
La¨rmschwerho¨rigkeit in Deutschland ist noch immer die ha¨uﬁgste anerkannte Berufs-
krankheit, die gut ein Drittel aller Berufskrankheitenfa¨lle ausmacht [StreppelEtAl06].
Das Problem von La¨rmscha¨den durch Freizeitbescha¨ftigungen, wie z.B. MP3-Player oder
Discobesuche, wird sehr kontrovers diskutiert. Folgt man den Abscha¨tzungen von Ising
[32], so muss damit gerechnet werden, dass 10% bis 20% der Jugendlichen allein durch die
Musikbelastung nach 10 Jahren einen kommunikationsrelevanten Ho¨rverlust von mindes-
tens 20 dB im Hochtonbereich davontragen. Neuere Forschungsansa¨tze beziehen jedoch
die U¨berlegung mit ein, dass Dauerla¨rm auch einen Trainingseﬀekt fu¨r das Geho¨r habe
und reden so von einer U¨berscha¨tzung der Gefahren.
Im Vergleich zu Dauerla¨rm muss die Belastung mit Impulsla¨rm als besonders gefa¨hrlich
angesehen werden. Hier reicht eine einfache Dosisbetrachtung, wie sie u¨blicherweise an-
hand frequenzbewerteter a¨quivalenter Dauerschalldruckpegel vorgenommen wird, nicht
mehr aus.
Im Fall einer Schallempﬁndungssto¨rung gibt es derzeit noch keine ursa¨chliche Therapie,
da die gescha¨digten Haar- oder Nervenzellen beim Menschen nicht mehr nachwachsen. Die
Therapien sind entweder medikamento¨s oder es kommen Ho¨rgera¨te zum Einsatz, die im
Idealfall den Schall nicht nur versta¨rken, sondern den Ho¨reindruck auch ”klarer”machen.
Bei der Schallleitungssto¨rung hingegen, gibt es sowohl medikamento¨se Therapien als auch
etliche operative Behandlungsverfahren, wie z.B. die verschiedenen Typen der Tympano-
plastik. Im Falle von fehlenden oder zersto¨rten Geho¨rkno¨chelchen stehen hier außerdem
auch eine große Anzahl an passiven und aktiven Implantaten zur Verfu¨gung.
1.3 Rekonstruktion des Geho¨rs
Rekonstruktion, im Sinne einer vollsta¨ndigen Wiederherstellung des Ho¨rvermo¨gens, ist
trotz entscheidender Fortschritte in der Ho¨rtechnologie (Ho¨rrohr ca. 1600, erstes elek-
trisches Ho¨rgera¨t 1896, erste Transistorgera¨te 1952, erstes volldigitales Hinter-dem-Ohr
Ho¨rgera¨t 1996) nach wie vor ein Traum. Problematisch sind vor allem Scha¨digungen in der
Signalweiterleitung zum Gehirn, da diese auch nicht durch intelligente Vorverarbeitung
vollsta¨ndig ausgeglichen werden ko¨nnen.
Konventionelle, in den Geho¨rgang eingesetzte Luftleitungsho¨rgera¨te sind die typische Ver-
sorgung bei gering- und mittelgradiger Innenohr- und kombinierter Schwerho¨rigkeit, d.h.
bei einer kombinierten Schallempﬁndungs- und Schallleitungssto¨rung. Ihre Akzeptanz
wird aufgrund der Stigmatisierung des kosmetisch sto¨renden Ho¨rgera¨ts, dem teilweise
unbefriedigenden Ho¨reindruck durch Klangverzerrung und Ru¨ckkopplung bzw. der Ok-
klusion des Geho¨rgangs beeintra¨chtigt. Mit den großen technologischen Fortschritten in
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der Miniaturisierung und der Mo¨glichkeit der halboﬀenen bzw. oﬀenen Versorgung hat
sich dies jedoch deutlich verbessert.
Fu¨r die bislang nur unbefriedigend versorgbaren hochgradigen Schwerho¨rigkeiten oder
Hochfrequenzsteilabfa¨lle sind mit der Entwicklung des Cochlea Implantats und der
Hybrid-Cochlea Implantate mit ihrer elektro-akustischen Stimulation ganz neue Thera-
piemo¨glichkeiten ero¨ﬀnet worden.
Aktive Mittelohrimplantate, die fu¨r ihre Funktion auf externe Energiezufuhr angewie-
sen sind, haben ihre medizinische Indikation vor allem in den Fa¨llen, in denen ei-
ne nicht mehr korrigierbare Funktionssto¨rung des Mittelohrs infolge einer chronischen
Mittelohrentzu¨ndung oder einer Fehlbildung des Außen- bzw. Mittelohrs vorliegt. In
Fa¨llen hochgradiger Schallempﬁndungssto¨rung werden sie auch aufgrund ihres gro¨ßeren
Versta¨rkungspotentials eingesetzt. Man unterscheidet zwischen teilimplantierbaren (nur
der Wandler bzw. Aktor wird implantiert) und vollsta¨ndig implantierbaren Gera¨ten, bei
denen auch Mikrofon, Soundprozessor und Stromversorgung implantiert werden. Das
Grundprinzip ist entweder ein elektromagnetischer oder piezoelektrischer Wandler, der
mechanische Vibrationen an eine anatomische Struktur des Mittelohrs oder der Cochlea
u¨bertra¨gt, ohne den Geho¨rgang zu okkludieren. Der am weitverbreitetste Vertreter auf
dem europa¨ischen Markt ist die teilimplantierbare Vibrant Soundbridge von Med-El, die
weltweit schon u¨ber 3000 Mal implantiert wurde. Dahinter folgt mit etlichen hundert
Implantationen das vollimplantierbare Carina von Otologics (Boulder, USA).
In der Ohrchirurgie ist nach dem Entfernen von pathologischen Mittelohrprozessen die
Wiederherstellung des Schallleitungsapparats ein Hauptziel. Es kann auf eine Vielzahl pas-
siver Implantate aus biokompatiblen, alloplastischen Materialien wie Metalle, Kunststoﬀ
oder Keramik zuru¨ck gegriﬀen werden. In den letzten Jahren haben sich hauptsa¨chlich
die sehr leichten und steifen Titanprothesen durchgesetzt. Neben dem Prothesendesign
und interindividuellen anatomischen Gegebenheiten (Belu¨ftung des Mittelohrs, Mukosa-
zustand, etc.) wird das postoperative Ho¨rvermo¨gen entscheidend von der Ankopplung
des Implantats an die Mittelohrstruktur beeinﬂusst. Hier haben sich Klemmverbindun-
gen, Clipverbindungen und Kopplungsarten, die den Formgeda¨chtniseﬀekt ausnutzen, eta-
bliert. Durch die Rekonstruktion werden die natu¨rlichen Schutzfunktionen gegenu¨ber at-
mospha¨rischen Druckschwankungen teilweise aufgehoben, weshalb in zuku¨nftigen Prothe-
sen derartige Schutzfunktionen integriert werden sollen. Ansa¨tze dazu bieten kugelgelenk-
artige Verbindungen oder integrierte federnde Mikrogelenke.
1.4 Forschungsgebiet Mechanik des Mittelohrs
Die Verarbeitung eines akustischen Ereignisses vom freien Schallfeld bis zur Wahrneh-
mung erfordert das Zusammenwirken von vielen komplexen Mechanismen. Diese hohe
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Komplexita¨t kommt in der starken Diversiﬁkation der Ho¨rforschung in verschiedene, spe-
zialisierte Fachgebiete zum Ausdruck. Neben der Neurootologie und der Audiologie ist
die Mechanik des Mittelohrs eines davon. Ziel dieses Forschungsgebietes ist es, die Funk-
tionen der einzelnen Mittelohrstrukturen zu entschlu¨sseln, und daraus diagnostische und
therapeutische Maßnahmen fu¨r den Fall einer gesto¨rten Ho¨rfunktion abzuleiten.
Zur experimentellen Untersuchung der humanen Mittelohrfunktionen werden meist Fel-
senbeinpra¨parate verstorbener Menschen verwendet. Wa¨hrend fu¨r statische Belastun-
gen das nicht ﬁxierte, geku¨hlte oder tiefgefrorene Leichenohr, mit Ausnahme des feh-
lenden Muskeltonus sowie des fehlenden physiologischen Innenohrdrucks, dem leben-
den Ohr vergleichbar erscheint [Kobrak41, Kobrak59], werden postmortale Einﬂu¨sse auf
die dynamischen Eigenschaften des Mittelohrs kontrovers diskutiert [RubinsteinEtAl66,
GundersenHogmoen76, RosowskiEtAl90]. Bei dynamischen Messungen bieten frische,
feucht gehaltene Felsenbeinpra¨parate optimale Konditionen. Ein generelles methodisches
Problem bei lebendem und totem Gewebe sind Fehlereinﬂu¨sse durch Austrocknung
[Be´ke´sy60].
Als sich in der Mitte des 19. Jahrhunderts die naturwissenschaftliche Medizin entwickel-
te, waren die Messtechniken noch sehr unempﬁndlich. Die Bewegungen der Ossikelkette
konnten durch die verfu¨gbaren Vergro¨ßerungsverfahren (Mikroskopie, Hebelmechanismen
durch Glasfa¨den, Federn oder Spiegel) erst bei sehr großen Dru¨cken oder Nadelmani-
pulationen an den Kno¨chelchen beobachtet werden. Aufbauend auf den gefundenen Be-
wegungsmechanismen wurden Ru¨ckschlu¨sse auf die akustische Funktion des Mittelohrs
gezogen. So entstand die bis in die Mitte des 20. Jahrhunderts reichende allgemeine Lehr-
meinung, dass Hammer und Amboss um eine ﬁxe Drehachse rotieren, und der lange
Ambossfortsatz den Steigbu¨gel bei den Ein- und Auswa¨rtsbewegungen des Trommelfells
in das Vestibulum hinein- und herausschiebt [Politzer07, Be´ke´sy60, Kirikae63].
Die elektrotechnischen Innovationen in der ersten Ha¨lfte des 20. Jahrhunderts brachten
auch die Messtechnik in der Ho¨rforschung voran. Mit dem elektrodynamischen Lautspre-
cher und dem Kondensatormikrofon konnten nun Schalldru¨cke im physiologischen Bereich
aufgebracht und gemessen werden. Zur Erfassung der kleinen Bewegungsamplituden wur-
den zuna¨chst elektrische Messsonden (kapazitiv, induktiv, piezoelektrisch) und verschie-
dene optische Verfahren (Squid-Magnetometer, Mo¨sbauer Technik) verwendet, die aber
durch die Lasermesstechniken mehr und mehr verdra¨ngt wurden.
Heutzutage ﬁndet das hochempﬁndliche Laser-Doppler-Vibrometer (LDV) die breiteste
Anwendung. Basierend auf dem interferometrischen Prinzip ko¨nnen beru¨hrungslos Punkt-
bewegungen im Nanometerbereich erfasst werden. Das LDV wurde in der Ho¨rforschung
zum ersten Mal von [TonndorfKhanna72] sowie [BuunenVlaming81] fu¨r Schwingungsmes-
sungen am Trommelfell der Katze eingesetzt. Zur Erfassung der ra¨umlichen Bewegung
eines Punktes stehen Laservibrometer zur Verfu¨gung, aus deren Messkopf drei Laserstrah-
len aus verschiedenen Winkeln auf ein und denselben Messpunkt gerichtet sind (3D-LDV).
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Die Scanningvibrometrie erlaubt es, Schwingformen einer Oberﬂa¨che zu erfassen, indem
der Messkopf Punkt fu¨r Punkt nach einem zuvor festgelegten Raster eine Ko¨rperober-
ﬂa¨che abscannt. In ju¨ngster Zeit werden Scanningvibrometer nicht nur fu¨r 1D-Messko¨pfe
(SLDV), sondern auch fu¨r 3D-Messko¨pfe angeboten (3D-SLDV). Andere Lasermesstech-
niken wie die holograﬁsche Interferometrie, die Speckle-Messtechnik und der Moire` Eﬀekt,
bieten den Vorteil der direkten ﬂa¨chenhaften Erfassung von Oberﬂa¨chenformen. Dabei hat
sich vor allem die Moire`-Topographie bei der Gewinnung von Geometrie- und Material-
parameter des Trommelfells durchgesetzt [DirckxDecraemer01, FunnellDecraemer96].
Die fortschreitend empﬁndlicheren Messmethoden erlauben es, ein immer diﬀerenzierteres
Bild u¨ber die nichtlinearen, frequenzabha¨ngigen Funktionen des Mittelohrapparates zu ge-
winnen. Es zeigt sich, dass zwischen dem statischen und akustischen Funktionsbereich des
Mittelohrs unterschieden werden muss. Im statischen Bereich treten große Umgebungs-
druckschwankungen und Ossikelverlagerungen bzw. Verformungen des Trommelfells auf
und das nichtlineare Verhalten der Ba¨nder und Gelenke ist fu¨r die Funktion des Mittel-
ohrapparats von entscheidender Bedeutung, wohingegen im akustischen Funktionsbereich
die Verschiebungen sehr klein sind und von einem linearen Verhalten ausgegangen werden
kann. Daru¨berhinaus muss aufgrund der viskoelastischen Eigenschaften der Ba¨nder und
Gelenke zwischen langsamen Bewegungen um statischen Funktionsbereich und schnellen
Bewegungen im akustischen Funktionsbereich unterschieden werden.
Hinsichtlich des incuo-malleolar Gelenks (IM-Gelenks) stellte [TonndorfKhanna66] zum
Beispiel fest, dass es mit abnehmender Frequenz zunehmend nachgibt und unterhalb 50
bis 60 Hz keine starre Verbindung mehr darstellt. Er bezeichnete dies als Reibungskupp-
lung und sah in dieser Funktion eine Schutzmaßnahme gegen die Einwirkung langsamer
Druckschwankungen hoher Amplitude. Derartige Gleitvorga¨nge im IM-Gelenk wurden
durch die umfassenden, systematischen Untersuchungen von [Hu¨ttenbrink88b] zur ra¨um-
lichen Bewegung des Umbo und des Steigbu¨gels bei statischen U¨ber- und Unterdru¨cken
im Geho¨rgang besta¨tigt. Er fand am Steigbu¨gelkopf um den Faktor 21 kleinere Bewegun-
gen als am Umbo, die nach der Ankylosierung (ku¨nstliche Versteifung) des IM-Gelenks
um das Fu¨nﬀache anstiegen. Bei akustischer Anregung im ho¨rbaren Frequenzbereich hin-
gegen, konnte [Willi03] bis ungefa¨hr 2 kHz keine Relativbewegungen zwischen Hammer
und Amboss feststellen.
Die Hauptursache der nichtlinearen Eigenschaften des Mittelohrs liegt neben der
geometrischen Lagea¨nderung von Ossikeln und Trommelfell vor allem in den nicht-
linearen Materialeigenschaften der Ba¨nder, Sehnen und Gelenke sowie des Trom-
melfells [LauxmannEtAl09]. Eine Methode zur Charakterisierung derselben besteht
darin, einzelne Ba¨nder oder Teile des Trommelfells zu extrahieren und diese im
einachsigen Zugversuch zu untersuchen. Derartige Messungen am Trommelfell wur-
den zuerst von [DecraemerMaesVanhuyse80] und dann von [ChengDaiGan07] durch-
gefu¨hrt. Dieselbe Methodik wurde von Cheng und Gan auf die Stapediussehne
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[ChengGan07c], das vordere Hammerband [ChengGan07b] und die Sehne des Trommelfell-
spannmuskels [ChengGan07a] angewandt. Bei den Untersuchungen von [Hu¨ttenbrink88a,
Hu¨ttenbrink89b] wurden die Mittelohrstrukturen in ihrer natu¨rlichen Aufha¨ngung be-
lassen und die Verschiebungen der Kno¨chelchenkette bei statischen Dru¨cken im Ohr-
kanal gemessen. [DirckxDecraemer92] setzte die Moire`-Topographie zur Berechnung
der Trommelfellverschiebungen aufgrund von Drucka¨nderungen im Geho¨rgang ein.
[MurakamiGyoGoode97] beschreibt das dynamische Bewegungsverhalten der Ossikel bei
unterschiedlichen statischen Mittel- und Innenohrdru¨cken.
Die Eigenschaften des Ringbands bestimmen maßgeblich das U¨bertragungsverhalten des
Mittelohrs im tieﬀrequenten Bereich, wie Messungen von [Be´ke´sy60], [Zwislocki62] und
[MurakamiGyoGoode98] zeigen. Gleichermaßen zeigt auch die klinische Beobachtung, dass
sich Otosklerosepatienten nach einer Stapedektomie ha¨uﬁg u¨ber unnatu¨rlich laute, tieﬀre-
quente Gera¨usche beschweren [TonndorfKhanna66]. Trotz alledem gibt es nur sehr wenige
Untersuchungen zum Ringband. [Cancura79] untersuchte mit einer elektromagnetischen
Sonde die Elastizita¨t des Ringbands. Er kam zu dem Schluss, dass sich der Steigbu¨gel
kolbenfo¨rmig ein- und auswa¨rts bewege, passend dazu die Steiﬁgkeit des Ringbands ent-
lang des Umfangs der Fußplatte uniform verteilt sei und das Ringband keine Versteifung
aufweise. Hingegen beschreibt [Helmholtz69] schon im Jahr 1869 sowie [Dahmann29],
[Be´ke´sy60] und andere eine inhomogene Verteilung der Ringbandsteiﬁgkeit und daraus re-
sultierende Kippbewegungen des Steigbu¨gels. Einachsige Kraft-Verschiebungsmessungen
von [GanEtAl11] aus ju¨ngerer Zeit machen ebenfalls deutlich, dass sich das Ringband
stark nichtlinear versteift. Eine Aussage u¨ber die Steiﬁgkeitsverteilung und die ra¨umlichen
Steigbu¨gelbewegungen bei großen Belastungen kann aus diesen Messungen allerdings nicht
gewonnen werden.
Bei Untersuchungen zum akustischen U¨bertragungsverhalten des Mittelohrs, waren in
fru¨heren Messungen aufgrund der hohen Anregungsdru¨cke nichtlineare Verzerrungspro-
dukte unvermeidbar. Die Ergebnisse von [VossEtAl00] weisen nun darauf hin, dass das
menschliche Mittelohr im ho¨rbaren Frequenzbereich bis mindestens 130 dB Schalldruck-
pegel (Sound Pressure Level, SPL) ein lineares U¨bertragungsverhalten besitzt. Weiter-
hin ﬁnden sich im Frequenzbereich bis circa 1100 Hz einfache Bewegungen von Trom-
melfell und Ossikel mit einer gleichphasigen Trommelfellschwingung und einer Drehung
von Hammer und Amboss um die klassische Rotationsachse [VossEtAl00, HuberEtAl01,
HeilandEtAl99]. Oberhalb ca. 1100 Hz ﬁnden sich komplexe, ra¨umliche Bewegungsmuster
[EiberEtAl11a, Eiber03]. Nach [SimEtAl10a] treten in den hohen Frequenzen versta¨rkt
Kippbewegungen des Steigbu¨gels auf. Diese fu¨hren neben den kolbenfo¨rmigen Bewegun-
gen zu evozierten Potenzialen und somit zu Ho¨reindru¨cken [HuberEtAl08, EiberEtAl11b].
Nach Untersuchungen von [DecraemerEtAl07] soll der Steigbu¨gel der Wu¨stenrennmaus
auch Bewegungen in der Fußplattenebene aufweisen; dies konnte von [LauxmannEtAl12b]
am menschlichen Ohr jedoch nicht besta¨tigt werden.
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Im Fall des rekonstruierten Geho¨rs ist der sichere Kontakt des Implantats mit der Koppel-
stelle von Bedeutung. Um eine sta¨ndige Kopplung zu gewa¨hrleisten, ist eine hinreichend
große Vorspannung notwendig. Aufgrund nichtlinearer Eigenschaften des Mittelohrs, der
Koppelstelle und des Implantats ha¨ngt das U¨bertragungsverhalten von der eingebrachten
Vorspannung ab [Zahnert11, LuersBeutnerHu¨ttenbrink11]. Eine gute Kopplung ist dann
erreicht, wenn einerseits ausreichend große Bewegungen auf den Steigbu¨gel u¨bertragen
werden und andererseits Ru¨ckkopplungen durch Schallabstrahlung des Trommelfells und
Verzerrungen in der Schallu¨bertragung gering sind [EiberLauxmann10]. Bei der Ankopp-
lung der Implantate an die natu¨rlichen Mittelohrstrukturen treten zum Teil große Be-
lastungen an der Kno¨chelchenkette auf [Hu¨ttenbrink91, HeckelerLauxmannEiber10], die
sogar zum An- oder Zerreißen von Weichteilfasern fu¨hren ko¨nnen [LauxmannEtAl12a].
Im Abgleich mit experimentellen Erkenntnissen stellt die Modellbildung eine gute
Mo¨glichkeit dar Ursache-Wirkungs-Zusammenha¨nge in den Mittelohrfunktionen zu er-
kennen. Mit elektroakustischen und elektromechanischen Analogien wurden schon sehr
fru¨h Ersatzmodelle erstellt [Zwislocki62, PriceKalb91a, PascalEtAl98]. Eine Erweiterung
dieser Modelle hinsichtlich der Ra¨umlichkeit der Kno¨chelchenbewegungen wurde von
[HuddeWeistenhoefer97, CurdesHuddeTaschke04] vorgenommen. Die Formulierung kine-
matischer und materialtechnischer Nichtlinearita¨ten gestaltete sich jedoch bei den elek-
trischen Modellen schwierig.
Mechanische Modelle bieten gegenu¨ber den elektrischen Modellen den Vorteil, dass die
mechanischen Eigenschaften des Mittelohrs unmittelbar durch Elemente des mechanischen
Ersatzsystems repra¨sentiert werden. Masse, Elastizita¨t und Da¨mpfungseigenschaften so-
wie die geometrischen Abmessungen der Strukturen werden auf die gleichen physikalischen
Eigenschaften im Modell abgebildet. Breite Anwendung bei der Modellierung des Mittel-
ohrs ﬁndet die Methode der ﬁniten Elemente (FE) [ZhaoEtAl09]. Die ersten FE-Modelle
stammen von [WadaMetokiKobayashi92, KoikeWadaKobayashi02], [PrendergastEtAl99]
und [BeerEtAl99]. Sie enthalten nur sehr ungenaue Angaben u¨ber die geometrischen Ab-
maße der Mittelohrstrukturen. Abhilfe schaﬀte in diesem Punkt die von [LeeEtAl06] ange-
wandte Mikro-Computertomographie (μ-CT) und die Rekonstruktion der geometrischen
Maße aus histologischen Schnitten [GanReevesWang07]. Die exakte Geometriebeschrei-
bung steht jedoch im Gegensatz zu den sehr rudimenta¨ren Materialbeschreibungen der
a¨ußerst komplex aufgebauten Ba¨nder, Sehnen und des Trommelfells. Dies fu¨hrt auf einen
Seite dazu, dass die FE-Modelle in ihrer eigentlichen Sta¨rke bei der Analyse von lokalen
Spannungen und Deformationen nur sehr eingeschra¨nkt ausgenu¨tzt werden ko¨nnen. Je-
doch macht es auf der anderen Seite die Methode der Mehrko¨rpersysteme (MKS) sehr
attraktiv, da sie das Bewegungsverhaltens mit einer geringeren Anzahl an Parametern
und Gleichungen beschreibt und die kinematischen Nichtlinearita¨ten in natu¨rlicher Wei-
se bereits in der Modellierung erfasst. Ein lineares MKS-Modell des Mittelohrs wird in
den Arbeiten von [Kauf97] und [Freitag04] beschrieben. [Breuninger08] erweiterte es um
nichtlineare, heuristische Ansa¨tze.
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1.5 Ziel und Inhalt der Arbeit
Ein wesentliches Ziel dieser Arbeit ist die Beschreibung des nichtlinearen Bewegungsver-
haltens des Mittelohrs bei großen Belastungen und großen Verschiebungen durch nichtli-
neare, ra¨umliche Ersatzmodelle auf mechanischer Basis und die Modellierung mit physika-
lischen Parametern anstatt der Einarbeitung heuristischer Versteifungsansa¨tze in lineare
Modelle. Damit soll ein Beitrag zur fehlenden modellbasierten Analyse des nichtlinearen
Mittelohrs durch Zuordnung der physikalischen Parameter auf reale anatomische Struktu-
ren geleistet werden. Anhand von Untersuchungen an mathematischen Modellen ko¨nnen
klinisch-praktische Probleme zwar nicht gelo¨st werden, sie tragen aber zusammen mit kli-
nischen Beobachtungen zur Bildung des physikalischen Versta¨ndnisses der statischen und
akustischen Mittelohrfunktion bei.
Zur Charakterisierung der nichtlinearen Eigenschaften der Geho¨rkno¨chelchenkette werden
statische und dynamische Messungen an humanen Felsenbeinen vorgestellt sowie klini-
sche Beobachtungen aus der Literatur ausgewertet. Ein besonderes Augenmerk ist auf die
Charakterisierung der nichtlinearen, viskoelastischen Eigenschaften des Ringbands, Trom-
melfells und der beiden Mittelohrgelenke gerichtet. Im Blick auf die klinische Praxis wird
zum einen anhand von Messergebnissen das Scha¨digungsrisiko bei einer Stapeschirurgie
diskutiert sowie die Auswirkungen von Vorspannung im Mittelohrapparat am Beispiel des
aktiven Implantats Carina untersucht.
Fu¨r die Erstellung und Untersuchung der Modelle werden in Kapitel 2 die mechanischen
Grundlagen erla¨utert. Hierzu wird zuna¨chst die Methode der elastischen Mehrko¨rpersys-
teme (EMKS) vorgestellt, die die Vorteile der FE und MKS Methode vereint und sich gut
zur Modellierung des natu¨rlichen und rekonstruierten Mittelohrs eignet. Da zur Beru¨ck-
sichtigung des nichtlinearen Trommelfellverhaltens die Methode der parametrischen Mo-
dellreduktion durch Matrixinterpolation verwendet wird, folgt danach ein kurzer Abriss
der dazugeho¨rigen Grundlagen. Weiterhin werden die zur Interpretation der Messergebnis-
se beno¨tigten Kenntnisse zum Material- und Rissverhalten von Weichgewebe dargestellt.
In Kapitel 3 werden Messmethoden zur Charakterisierung statischer und akustischer Mit-
telohrfunktionen sowie mechanischer Eigenschaften des aktiven Implantats vorgestellt.
Dies beinhaltet die Beschreibung der verwendeten Messeinrichtungen und Messabla¨ufe
einschließlich der Messdatenerfassung- und auswertung. Es kommen vor allem ein 1D-
und 3D-LDV, dehnungsbasierte Kraftmessdosen sowie eine Messsonde mit integriertem
Lautsprecher und Mikrofon fu¨r die Luftschallanregung zum Einsatz.
In Kapitel 4 werden die Ergebnisse der statischen und dynamischen Messungen am Felsen-
bein sowie am aktiven Implantat beschrieben. Im Vordergrund stehen dabei die ra¨umli-
chen Steigbu¨gelverschiebungen des separierten Steigbu¨gels sowie bei intakter Ossikelkette
unter einer einwirkenden Kraft an der Steigbu¨gelfußplatte. Es werden Aussagen u¨ber die
viskoelastischen Eigenschaften der Geho¨rkno¨chelchenkette und das nichtlineare, asymme-
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trische Verhalten des incudo-stapedialen Gelenks (IS-Gelenks) bei großen Verschiebungen
abgeleitet. Ferner werden aus statischen Felsenbeinmessungen am langen Ambossfortsatz
Aussagen u¨ber das Scha¨digungsrisiko einer Stapeschirurgie abgeleitet und die Funktions-
weise des IM-Gelenks bei sehr großen Lasten na¨her beschrieben. Bei akustischer Anregung
gemessene physiologische Steigbu¨gelbewegungen machen deutlich, dass der Steigbu¨gel nur
vernachla¨ssigbar kleine Bewegungen in seiner Fußplattenebene ausfu¨hrt und kinematisch
gesehen durch drei Freiheitsgrade beschrieben werden kann. Messungen am aktiven Im-
plantat weisen seine nichtlineare Aktorcharakteristik bei axialer Belastung aus und stellen
die Grundlage fu¨r die Anpassung der Modellparameter dar.
In Kapitel 5 wird zuna¨chst ein U¨berblick u¨ber das Gesamtohrmodell gegeben, dann
folgt eine detaillierte Beschreibung der einzelnen Modellkomponenten. Den Anfang bil-
det das nichtlineare FE-Modell des Trommelfells und der angrenzenden Luftvolumina im
Geho¨rgang und der Paukenho¨hle, die als parametrisch reduzierte, elastische Ko¨rper an
das MKS-Modell der Geho¨rkno¨chelchenkette gekoppelt sind. Anschließend wird die Mo-
dellierung der Ba¨nder, Sehnen und Muskeln vorgestellt, und insbesondere die nichtlineare
Modellierung des Ringbands, der Sehne des Trommelfellspannmuskels sowie des IM- und
IS-Gelenks beleuchtet. Abschließend wird das MKS-Modell des aktiven Implantats Carina
beschrieben.
In Kapitel 6 werden die Modellparameter an experimentelle Daten aus eigenen Messun-
gen sowie aus Messungen der Literatur abgestimmt. Der Anpassungsprozess wird durch
die Anwendung von Optimierungsalgorithmen unterstu¨tzt. Mit dem aufgebauten nichtli-
nearen Mittelohrmodell werden in der Simulation verschiedene Situation nachgestellt und
mit Messungen oder klinischen Beobachtungen verglichen. Dies gibt zum einen einen ver-
tieften Einblick in die statischen und akustischen Funktion einzelner Mittelohrelemente
und zeigt zum anderen Ursache-Wirkungs-Zusammenha¨nge auf. Aus Simulationen mit
dem Modell des aktiven Implantats werden Aussagen u¨ber das dynamische Verhalten des
rekonstruierten Geho¨rs gemacht und die Vorspannungsproblematik einschließlich des da-
von abha¨ngigen Ru¨ckkopplungseﬀektes untersucht. Zum Schluss werden in Kapitel 7 die





In diesem Kapitel werden die grundlegenden Begriﬀe und Methoden bei der Modellie-
rung des Mittelohrs sowie die zur Interpretation der Messergebnisse beno¨tigen Kennt-
nisse zum Material- und Rissverhalten von Weichgewebe erla¨utert. Fu¨r die Modellierung
mechanischer Systeme ko¨nnen abha¨ngig von der Fragestellung unterschiedliche Metho-
den verwendet werden [EberhardSchiehlen06]. Liegt eine stetige Verteilung von Masse
und Elastizita¨t im Ko¨rper vor, so kann bei sehr einfachen geometrischen Strukturen ein
kontinuierliches Ersatzsystem erstellt werden; geometrisch komplexere Strukturen lassen
sich mit der Methode der ﬁniten Elemente (FE-Methode) erfassen [Bathe96]. Die Me-
thode der Mehrko¨rpersysteme (MKS-Methode) beruht darauf, dass Eigenschaften wie
Tra¨gheit, Elastizita¨t, Da¨mpfung und Kraft einzelnen diskreten Elementen zugeordnet
werden [SchiehlenEberhard12]. Diese werden dann unter Beru¨cksichtigung der Lagerun-
gen zu einem globalen Gesamtsystem zusammengefasst. Durch die Diskretisierung erge-
ben sich vergleichsweise wenige und einfache globale Bewegungsgleichungen. Soll inner-
halb der MKS-Methode ein System mit verteilten Steiﬁgkeits- und Masseneigenschaf-
ten beru¨cksichtigt werden, bietet sich die Methode der elastischen Mehrko¨rpersysteme
(EMKS-Methode) an.
Die MKS-Methode eignet sich gut zur Abbildung mechanischer Eigenschaften des gesun-
den und mit einem aktiven Implantat rekonstruierten Mittelohrs. Die Geho¨rkno¨chelchen
werden als Starrko¨rper modelliert und nichtlineare Eigenschaften der Ba¨nder, Sehnen und
Gelenke durch diskrete Feder-Da¨mpferkombinationen abgebildet. Die Trommelfellmem-
bran besitzt eine sehr komplizierte Form und beeinﬂusst durch ihre komplexen Schwin-
gungsmuster sowie der Lagerung des Hammergriﬀs das Bewegungsverhalten der Ossi-
kel entscheidend. Deshalb bietet sich zur Modellierung des Trommelfells und der Fluid-
Struktur-Kopplung mit der umgebenden Luft im Geho¨rgang und der Paukenho¨hle die
FE-Methode an. Die damit beschriebenen elastischen Ko¨rper werden modal reduziert und
gema¨ß der EMKS-Methode in das MKS-Modell eingebunden. Zur Abbildung des nicht-
linearen Trommelfellverhaltens bei vera¨nderlichen statischen Umgebungsdru¨cken werden
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die Bewegungsgleichungen des Trommelfells in Abha¨ngigkeit des statischen Relativdrucks
zwischen Geho¨rgang und Paukenho¨hle formuliert. Dazu wird die in [PanzerEtAl10] vorge-
schlagene Vorgehensweise der parametrischen Modellreduktion durch Matrixinterpolation
verwendet.
2.1 Elastische Mehrko¨rpersysteme
Bei der MKS-Methode werden reale Systeme durch starre Ko¨rper abgebildet, die durch
masselose Kopplungs- und Bindungselemente untereinander und mit der Umwelt ver-
bunden sind. Kopplungselemente rufen eingepra¨gte Kra¨fte und Momente hervor, die sich
wie die a¨ußeren eingepra¨gten Kra¨fte durch Kraftgesetze abbilden lassen. Ideale unnach-
giebige Bindungen schra¨nken die Bewegungsmo¨glichkeiten der Ko¨rper ein. Ist innerhalb
der MKS-Methode ein Ko¨rper mit verteilten Steiﬁgkeits- und Masseneigenschaften zu
beru¨cksichtigten, so kann die EMKS-Methode angewandt werden. Hierzu existieren ver-
schiedene Formulierungen [Shabana05], worunter eine die in dieser Arbeit angewandte
Methode des bewegten Referenzsystems ist. In den folgenden Abschnitten wird ein kurzer
U¨berblick u¨ber die kinematischen Beziehungen sowie die resultierenden Bewegungsglei-
chungen an einem einzelnen elastischen Ko¨rper gegeben. Eine ausfu¨hrliche Darstellung
ﬁndet sich in [SchwertassekWallrapp99].
2.1.1 Kinematik
Bei der Beschreibung des bewegten Referenzsystems wird die Bewegung rP (t) eines Punk-
tes P als U¨berlagerung einer großen, nichtlinearen Bewegung des ReferenzsystemsKR und
einer kleinen, linearen Verformung bezu¨glich des Referenzsystems dargestellt, siehe Ab-
bildung 2.1. In der verformten Konﬁguration zum Zeitpunkt t ergibt sich die Position des
Punktes P zu
rP (t) = rIR(t) +RRP + uP (t), (2.1)
mit der großen Bewegung rIR(t) des Referenzsystems KR, der Position RRP des Punktes
P im unverformten Zustand und der elastischen Verformung uP (t) bezu¨glich des Refe-
renzsystems. Der ideal starre Ko¨rper ist mit uP (t) = 0 in dieser Beschreibung enthalten.
Die Orientierung des knotenfesten Koordinatensystems KP bezu¨glich des Inertialsystems
KI wird durch die Transformationsmatrix AIP (t) dargestellt, die a¨hnlich der obigen Vor-
gehensweise in
AIP (t) = AIR(t) ·ARP (t) (2.2)
aufgespalten wird. Dabei beschreibt AIR(t) die Orientierung von KR bezu¨glich des Inter-
tialsystems KI und ARP (t) die Orientierung des knotenfesten Koordinatenssytems KP
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Abbildung 2.1: Kinematik eines elastischen Ko¨rpers nach der Methode des bewegten Re-
ferenzsystems.
bezu¨glich des Referenzsystems KR. Die Transformationsmatrizen ergeben sich durch die
Wahl dreier unabha¨ngiger Rotationsparameter wie z.B. in [Craig81, SchiehlenEberhard04]
gezeigt wird. Ga¨ngige Beschreibungsformen sind Kardan- und Euler-Winkel. Wa¨hrend die
Referenzbewegungen beliebig groß sein ko¨nnen, werden die elastischen Anteile als klein
betrachtet und die Transformationsmatrix ARP (t) in einen konstanten Anteil ΓRP und
einen zeitabha¨ngigen Anteil I + ϑ˜P (t) aufgeteilt
ARP (t) = ΓRP · (I + ϑ˜P (t)), (2.3)
mit der schiefsymmetrischen Matrix ϑ˜P (t), welche die kleinen elastischen Verdrehungen
ϑP (t) entha¨lt.
Mit Hilfe eines globalen Rayleigh-Ritz-Ansatzes nach [SchwertassekWallrapp99] lassen
sich die Verschiebungen u(RRP , t) und die kleinen Verdrehungen ϑ(RRP , t) durch die
Formfunktionen Φ(RRP ) und Ψ(RRP ) sowie die elastischen Koordinaten qe(t) approxi-
mieren. Fu¨r den Punkt P gilt
uP (t) = Φ(RRP ) · qe(t) und ϑP (t) = Ψ(RRP ) · qe(t). (2.4)
Zula¨ssig sind nur solche Formfunktionen, die den geometrischen Randbedingungen des
elastischen Ko¨rpers genu¨gen, da sonst die Lo¨sung beim Rayleigh-Ritz-Ansatz mit zu-
nehmender Anzahl an elastischen Koordinaten nicht zur wahren Lo¨sung konvergiert. Bei
der Suche derartiger Formfunktionen stellt die Anwendung der durch die FE-Methode
gewonnenen globalen Ansatzfunktionen ein systematisches Vorgehen dar. Die Knotenko-
ordinaten eines FE-Modells ko¨nnen in den meisten Fa¨llen direkt als elastische Koordina-
ten verwendet werden [Shabana05]. Eine Ausnahme bilden Elemente, die keine Rotati-
onsfreiheitsgrade besitzen. Fu¨r diesen Fall wird in [Ku¨bler05, Lehner07] eine alternative
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Mo¨glichkeit vorgestellt, rotatorische Formfunktionen zu erhalten. Eine ada¨quate Abbil-
dung der Verformung macht oft eine große Anzahl an Formfunktionen notwendig. Dies hat
zur Folge, dass die Systemdimension typischerweise sehr groß wird und eine Anwendung
von Modellreduktionsverfahren zur eﬃzienten Simulation des EMKS-Modells unerla¨sss-
lich ist. In Abschnitt 2.1.4 wird darauf na¨her eingegangen.
2.1.1.1 Referenzsystem
Es sei darauf hingewiesen, dass die Referenzbewegung nicht der eigentlichen
Starrko¨rperbewegung entspricht, da grundsa¨tzlich kinematische und kinetische
Bedingungen zur Deﬁnition des Referenzsystems herangezogen werden ko¨nnen
[SchwertassekWallrappShabana99]. Beispiele eines kinematisch festgelegten Referenz-
systems sind das durch drei beliebige Ko¨rperpunkte festgelegte Sehnensystem sowie das
Tangentensystem, bei dem das Referenzsystem an einen materiellen Punkt des Ko¨rpers
bei R = 0 gefesselt ist. Fu¨r diesen muss gelten, dass die Verschiebungen und Verdre-
hungen gleich Null sind und dementsprechend auch die Ansatzfunktionen an diesem
Punkt verschwinden. Das Buckens-System, dessen Ursprung im Massenschwerpunkt
des elastischen Ko¨rpers liegt, ist ein typisches Beispiel eines kinetisch festgelegten Re-
ferenzsystems. Es besitzt die Eigenschaft, dass fu¨r einen mitbewegten Beobachter die
elastischen Deformationen uP minimal sind [LehnerEberhard06]. Auf die Wahl eines
geeigneten Referenzsystems wird in [SchwertassekWallrapp99] ausfu¨hrlich eingegangen.
In dieser Arbeit wird zur Modellierung der elastischen Ko¨rper das Tangentensystem
verwendet.
2.1.2 Bewegungsgleichungen
Nach totaler Diﬀerentiation der kinematischen Terme in den Gleichungen (2.1) bis (2.4),
lassen sich, wie von [SchwertassekWallrapp99] angegeben, die Newton-Euler Gleichungen
aufstellen. Zum Erhalt der Bewegungsgleichungen in Minimalform, werden unter An-
wendung des Jourdainschen Prinzips der virtuellen Leistung die Kopplungs- und Bin-





























wobei der linke obere Block Mr die Masse des Ko¨rpers sowie die Lage des Schwerpunkts
und den Tra¨gheitstensor des als starr betrachteten Ko¨rpers entha¨lt. Die Massenmatrix
Me stellt zusammen mit den Koppelmatrizen Mer und Mre die Tra¨gheitskopplung zwi-
schen der Translation und Rotation des Referenzsystems und der elastischen Verformung
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des Ko¨rpers her. Die verallgemeinerten Koordinaten q setzen sich aus dem Vektor der ver-
allgemeinerten Koordinaten der Starrko¨rper- bzw. Referenzbewegung qr und dem Vektor
der elastischen Koordinaten qe zusammen. Auf der rechten Seite des Gleichungssystems
sind in den Vektoren kr und kc die Volumenkra¨fte, die Oberﬂa¨chenkra¨fte, die diskreten
Kra¨fte, welche aus den Koppel- und Kraftelementen herru¨hren, sowie die Zentrifugal- und
Kreiselkra¨fte im Vektor k zusammengefasst. Die inneren Kra¨fte ke enthalten die Steiﬁg-
keitsmatrix Ke und die Da¨mpfungsmatrix De des elastischen Subsystems.
Beim Aufstellen der Bewegungsgleichungen treten bei der Berechnung der verallgemei-
nerten Massenmatrix und der Zentrifugal- und Kreiselkra¨fte Volumenintegrale u¨ber die
elastischen Ko¨rper auf. Teilweise sind diese von den elastischen Koordinaten abha¨ngig, so
dass sie bei jedem Integrationsschritt neu berechnet werden mu¨ssen. [Melzer94, Sachau96]
schlagen deshalb vor, sie durch eine Taylor-Reihe zu approximieren und nur die kon-
stanten und linear von qe abha¨ngigen Terme weiter in Betracht zu ziehen, da schon die
quadratischen Terme nach [SchwertassekWallrapp99] fu¨r die Systemdynamik eine unter-
geordnete Rolle spielen. So mu¨ssen die approximierten Terme nur einmal vor der Simu-
lation numerisch aufgestellt werden. Gemeinsam mit den Positionen der Koppelpunkte,
der Steiﬁgkeits- und Da¨mpfungsmatrix, sowie den Formfunktionen beschreiben sie die
Standard Input Data (SID), wie sie in [Wallrapp94] deﬁniert sind. Die SID-Datei entha¨lt
alle notwendigen Informationen, um einen elastischen Ko¨rper in ein Mehrko¨rpersystem
einzubinden.
Das Trommelfell und die angrenzenden Luftkompartimente sind im EMKS-Modell des
Mittelohrs mit Hilfe der FE-Methode als elastische Ko¨rper abgebildet. Zur Formulie-
rung der Fluid-Struktur-Interaktion zwischen den Strukturelementen des Trommelfells
und den Fluid Elementen der Luft existieren in der FE-Methode im wesentlichen drei ver-
schiedene Ansa¨tze [SandbergWernbergDavidsson09, Desmet98]: Der verschiebungsbasier-
te Lagrange-Ansatz, der druckbasierte Euler-Ansatz und kombinierte Ansa¨tze. Abha¨ngig
von der Wahl des Ansatzes ergeben sich unterschiedliche Eigenschaften der Massen- Me,
Da¨mpfungs- De und Steiﬁgkeitsmatrix Ke des elastischen Subsystems bezu¨glich Symme-
trie und Deﬁnitheit. Diese sind insbesondere fu¨r die spa¨tere Auswahl eines stabilita¨tser-
haltenden Modellreduktionsverfahrens von Interesse.
Beim verschiebungsbasierten Lagrange-Ansatz werden sowohl Struktur- als auch Fluid-
dynamik mit Verschiebungsvektoren beschrieben [FengKieﬂing76]. Dadurch ergeben sich
wie im Fall rein strukturmechanischer, linearer FE Systeme symmetrische und mindes-
tens positiv semideﬁnite Systemmatrizen [Bathe96, ZienkiewiczTaylor05]. Im Gegenzug
dazu treten allerdings aufgrund der fehlenden Scher- und Rotationssteiﬁgkeit der Flui-
delemente unphysikalische, niederfrequente Eigenmoden und numerische Instabilita¨ten
auf [SigristGarreau07], was die Anwendung im Fall einer komplizierten Randgeometrie
des Fluidfeldes nahezu unmo¨glich macht. Beim druckbasierten Euler-Ansatz wird die
Strukturdynamik wieder mit Verschiebungsvektoren, die Fluiddynamik jedoch u¨ber ei-
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ne skalare Funktion, die gewo¨hnlich der Druck oder seltener auch ein Verschiebungs-
bzw. Geschwindigkeitspotential ist, beschrieben [ZienkiewiczNewton69, Craggs73]. Da-
durch verringert sich die Systemdimension und unphysikalische Eigenmoden verschwin-
den. Allerdings fu¨hren die zur Kopplung des Verschiebungs- und Druckfelds notwendi-
gen Terme zu asymmetrischen Bewegungsgleichungen, was rechenzeitintensivere Verfah-
ren zur Lo¨sung des Eigenwertproblems notwendig macht. Um diese zu vermeiden, wird
in [SigristGarreau07] ein kombinierter Ansatz vorgeschlagen, mit dem sich eine symme-
trische Struktur der Systemmatrizen ergibt. Bei diesem ist die Strukturdynamik ebenfalls
mit Verschiebunsvektoren beschrieben. Zur Charakterisierung der Fluiddynamik wird nun
aber zusa¨tzlich zum Druck noch ein Verschiebungspotential eingefu¨hrt, dessen Gradient
proportional zum Verschiebungsvektor ist. Gegenu¨ber der vorteilhaften symmetrischen
Struktur erweist sich die Einfu¨hrung eines zusa¨tzlichen Freiheitsgrads als nachteilig, da
dadurch zum einen die Systemdimension gro¨ßer wird und zum anderen die Massenma-
trix positiv semideﬁnit sowie die Steiﬁgkeitsmatrix indeﬁnit wird. Dies macht wiederum
spezielle Eigenwertlo¨ser notwendig und schließt die Anwendung verschiedener Reduktions-
verfahren aus. Wegen diesen Schwierigkeiten ﬁndet der reine druckbasierte Euler-Ansatz
allgemein die breitesten Anwendungsmo¨glichkeiten [Desmet98] und wird auch in dieser
Arbeit verwendet.
Die Fluiddynamik wird durch die akustische Wellengleichung beschrieben, bei der von
kleinen Druckschwankungen in einem reibungs- und rotationsfreien, ruhenden Fluid aus-
gegangen wird. Es ergeben sich folgende linearisierte , asymmetrische Bewegungsgleichun-
















































mit der Massenmatrix Me, der Da¨mpfungsmatrix De und der Steiﬁgkeitsmatrix Ke. Die
Indizes s und f bezeichnen die Struktur- bzw. Fluidpartition, ρf entspricht der Dichte
des Fluids und die Matrix C koppelt die Strukturverschiebungen u mit den Dru¨cken p.
Auf der rechten Seite der Gleichung stehen die auf die Struktur wirkenden a¨ußeren Kra¨fte
fex(t) und die auf das Fluid einwirkenden Dru¨cke pex(t). Die Asymmetrie der Systemma-
trizen entsteht aufgrund der Tatsache, dass die Kraftwirkung des Fluids auf die Struktur
dem Druck proportional ist, weshalb sich die Kopplungsmatrix in der Steiﬁgkeitsmatrix
wiederﬁndet. Hingegen ist die Kraftwirkung der Struktur auf das Fluid proportional zu
den Knotenbeschleunigungen, was zum Eintrag der Kopplungsmatrix in der Massenmatrix
fu¨hrt.
An den Ra¨ndern des Fluidbereichs, an denen keine Struktur angrenzt, wird der Druck
entweder direkt vorgegeben (Dirichlet-Randbedingung) oder es wird Schallreﬂexion an-
genommen (Neumann-Randbedingung). Die Fluidelemente in der Grenzschicht zwischen
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Struktur und Fluid besitzen keine derartige Randbedingung. Auf sie wirkt nur die den
Beschleunigungen der Strukturknoten proportionale Kraft. Da diese im Fall statischer Be-
lastung verschwindet, kann aus Gleichung 2.6 keine eindeutige statische Gleichgewichts-
lage berechnet werden [Ohayon04]. Im Fall eines bekannten statischen Drucks la¨sst sich
die statische Gleichgewichtslage der angrenzenden Strukturelemente durch Belastung der
Struktur mit einer dem Druck entsprechenden Fla¨chenlast berechnen. Dies kann spa¨ter
bei der Berechnung der Gleichgewichtslage des Trommelfells bei statischen Dru¨cken im
Ohrkanal ausgenu¨tzt werden. Mathematisch dru¨ckt sich die Uneindeutigkeit der stati-
schen Gleichgewichtslage in einer singula¨ren Steiﬁgkeitsmatrix Kf des Fluidsubsystems
aus. Aufgrund der Blockstruktur der Steiﬁgkeitsmatrix Ke wird diese ebenfalls singula¨r.
Beim Ansatz von Rayleigh-Da¨mpfung ist die Da¨mpfungsmatrix durch De = αMe + βKe
deﬁniert. Dadurch kann sie je nach Wahl der Parameter ebenfalls singula¨r werden und
wird aufgrund der Asymmetrie von Massen- und Steiﬁgkeitsmatrix auch asymmetrisch.
2.1.3 Modellreduktion durch modale Reduktion
Die Verwendung der FE-Methode bei der Diskretisierung von elastischen Ko¨rpern fu¨hrt
in der Regel zu einer hohen Anzahl an elastischen Freiheitsgraden. Zur eﬃzienten Si-
mulation von EMKS-Modellen ist die Modellreduktion ein entscheidender Schritt, bei
dem durch Projektion der Bewegungsgleichungen das Originalsystem durch ein Sys-
tem niedrigerer Dimension approximiert wird. Grundlage der ga¨ngigen Modellredukti-
onsverfahren sind lineare Originalsysteme. Die am ha¨uﬁgsten eingesetzten Methoden
zur linearen Modellreduktion mechanischer Systeme sind modale Reduktionsverfahren
[BarboneGivoliPatlashenko03, Varga95, CraigBampton68]. Die Qualita¨t der reduzierten
Modelle ha¨ngt dabei von der Auswahl der Eigenmoden ab. Modernere Reduktionsver-
fahren wie die Reduktion mit Hilfe von Krylov-Unterra¨umen [BaiFreund01, Bai02] oder
Singula¨rwert basierte Reduktionsverfahren [Stykel04, Penzl06] wa¨hlen die dominanten
Eigenmoden hinsichtlich eines bestimmten Kriteriums, wie z.B. einer gegebenen Fehler-
toleranz [Fehr11], eigensta¨ndig aus.
Die genannten linearen Modellreduktionsverfahren beruhen auf einer Reduktion durch
eine Petrov-Galerkin Projektion, wie sie in [Lehner07, Fehr11] ausfu¨hrlich fu¨r mechanische
Systeme zweiter Ordnung beschrieben ist. Die elastischen Koordinaten qe ∈ RN werden
im Unterraum span(V ) ∈ RN×n mit dem Ansatz qe ≈ qˆe = V · qe, mit qe ∈ Rn, n  N
approximiert. Mit diesem Ansatz ergibt sich ein n-fach u¨berbestimmtes Gleichungssystem
und es verbleibt ein Residuum , da die exakte Lo¨sung qe im Allgemeinen kein Element des
Unterraums ist. Deshalb werden u¨blicherweise bezu¨glich eines zweiten Raumes span(W ) ∈
R
N×n die Orthogonalita¨tsbedingungenW T · ≡ 0 formuliert, die auch als Petrov-Galerkin
Bedingungen bekannt sind [Antoulas05, Grimme97]. Sie werden durch Vormultiplikation




















W T ·Ke · V · qe +W T ·De · V · q˙e
] (2.7)
mit der Dimension (n + 6) × (n + 6). In [Fehr11] ist eine genaue Beschreibung der ein-
zelnen Terme zu ﬁnden. Eine Projektion wird als orthogonal bezeichnet, wenn die beiden
Unterra¨ume V undW identisch sind, ansonsten heißt sie schiefe Projektion [Saad03]. Be-
sitzen die Unterra¨ume W und V keine orthonormale Basis, so muss, um Verzerrungen in
der Abbildung zu vermeiden, an Stelle vonW T der volle ProjektorPV := (W T ·V )−1·W T
verwendet werden.
Im Fall einer orthogonalen Projektion kann nach [SalimbahramiLohmann05, ReisStykel08]
bei der Reduktion eines Systems 2. Ordnung der Erhalt der Stabilita¨t des reduzierten
Systems nur garantiert werden, wenn
Me = M
T
e ≥ 0, De = DTe ≥ 0, Ke = KTe > 0. (2.8)
Wie oben geschildert, sind die hier vorliegenden Systemmatrizen jedoch aufgrund der
Fluid-Struktur Kopplung asymmetrisch und die Steiﬁgkeitsmatrix singula¨r, so dass ei-
ne schiefe Projektion erfolgen muss, um ein stabiles reduziertes System zu erhalten. Da
die moderneren, schiefen Projektionsverfahren [JaimoukhaKasenally97] den Erhalt der
Stabilita¨t nicht garantieren, wird in dieser Arbeit die modale Reduktion angewendet.
Bei der modalen Reduktion basiert die Reduktion der elastischen Koordinaten darauf, dass
eine kleinere Anzahl an Eigenmoden als Freiheitsgrade des FE-Modells zur Abbildung des
Bewegungsverhaltens verwendet werden. Nach der Transformation mit der Modalmatrix
nimmt das Ausgangsmodell Diagonalgestalt an, so dass der Ausschluss von Eigenmoden
anschaulich gesprochen dem Streichen einzelner Zeilen der entkoppelten Bewegungsglei-
chungen entspricht. Im Fall symmetrischer Matrizen entsprechen die Linkseigenvektoren
den Rechtseigenvektoren [Zurmu¨hlFalk84], so dass die modale Reduktion einer orthogo-
nalen Projektion entspricht. Im Fall asymmetrischer Matrizen gilt dies jedoch nicht mehr
und die modale Reduktion muss in ihrer allgemeinen Form mit unterschiedlichen Links-
und Rechtseigenvektoren angewendet werden. Bei Verwendung von Rayleigh-Da¨mpfung
gleichen sich die Eigenmoden des geda¨mpften und ungeda¨mpften Systems und mit dem
Ansatz
φj = qj e
iωjt (2.9)
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Die Linkseigenvektoren qL unterscheiden sich zwar von den Rechtseigenvektoren qR,











gewonnen werden [MaHagiwara91]. Die Projektionsmatrizen der modalen Reduktion erge-
ben sich durch Zusammenfassen der Rechtseigenvektoren in der Matrix V = [qR,1 . . . qR,n]
und der Linkseigenvektoren in der Matrix W = [qL,1 . . . qL,n]. Da V und W keine or-
thonormalen Basen darstellen, sondern nur biorthogonal sind, mu¨sste bei der Reduktion
eigentlich der volle Projektor PV angewendet werden. Im Fall der modalen Reduktion
nehmen die reduzierten Gleichungen jedoch Diagonalgestalt und es genu¨gt der einfache
Projektor PV := W T . Die Beschreibung des elastischen Ko¨rpers erfordert aufgrund der
schiefen Projektion eine Erweiterung der SID-Struktur, wie in [Fehr11, Schurr11] beschrie-
ben wird. Dies schließt die Nutzung kommerzieller EMKS-Simulationsprogramme aus, die
am Institut fu¨r Technische und Numerische Mechanik, Universita¨t Stuttgart, entwickelte
EMKS-Simulationsumgebung Neweul-M2 [KurzEtAl10, Lingel09] ist dagegen einsetzbar.
Die Auswahl der Eigenvektoren erfolgt anhand der zugeho¨rigen Eigenfrequenzen. Tenden-
tiell werden eher niederfrequente Eigenmoden ausgewa¨hlt, da ho¨herfrequente meist we-
niger zur Verformung beitragen. In [GaschKnothe89] wird als Richtwert empfohlen, alle
die Eigenvektoren als Basis der modalen Reduktion zu verwenden, deren Eigenfrequenzen
unterhalb des doppelten Wertes der ho¨chsten noch interessierenden Frequenz liegt. Ganz
allgemein gilt jedoch, dass je a¨hnlicher die ausgewa¨hlten Eigenmoden der eigentlichen Ver-
formung kommen, umso weniger elastische Koordinaten sind fu¨r eine zufriedenstellende
Beschreibung des Verformungsverhaltens notwendig.
2.1.4 Abbildung der nichtlinearen Trommelfelleigenschaften
mit Hilfe parametrischer Modellreduktion
Die Reduktion nichtlinearer Modelle ist ein aktuelles Forschungsthema. Die meisten
Ansa¨tze basieren auf einer abschnittsweisen Approximation des nichtlinearen Modells
durch lineare Modelle entlang einer ausgewa¨hlten Trajektorie im Zustandsraum. Die Tra-
jektorie wird gewo¨hnlich durch Simulation des nichtlinearen Modells gewonnen. Basierend
auf den linearen Modellen wird ein gemeinsamer Unterraum bestimmt, in dem die Mo-
delle reduziert und anschließend durch gewichtete Interpolation in einem nichtlinearen
Gesamtmodell zusammengefu¨hrt werden. Die Unterschiede zwischen den in der Litera-
tur beschriebenen Verfahren bestehen hauptsa¨chlich in der Berechnung bzw. Auswahl des
gemeinsamen Unterraums.
In dem von [DongRoychowdhury03] vorgeschlagenen Piecewise Polynomial Approximati-
on Verfahren wird als gemeinsamer Unterraum die Gesamtheit aller Krylov-Unterra¨ume
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der einzelnen linearen Modelle ausgewa¨hlt. Da dies zu einer sehr hohen Systemdimension
fu¨hrt, schla¨gt [Rewien´ski03, Rewien´skiWhite03] mit dem Trajectory Piecewiese Linear
Approximation Verfahren vor, mit Hilfe einer Singula¨rwertzerlegung einen kleineren, do-
minanten Unterraum zu berechnen. Bei der Proper Orthogonal Decomposition Methode
(POD) [KunischVolkwein02, Ravindran00] wird aus der Gesamtheit aller linearen Model-
le, die auch als snapshots bezeichnet werden, der gemeinsame Unterraum im Sinne der
kleinsten Fehlerquadrate berechnet. Dieses Verfahren wurde in [Herkt08] zur Reduktion
eines nichtlinearen FE Reifenmodells angewandt.
In [LohmannEid09, PanzerEtAl10] wird in Anlehnung an dieses Verfahren ein erweitertes
Vorgehen beschrieben, das es ermo¨glicht die einzelnen linearen Modelle in unterschied-
lichen Unterra¨umen zu reduzieren und dann die Interpolation ausschließlich in einem
gemeinsamen Unterraum vorzunehmen. Dies bietet die Mo¨glichkeit, optimale Projek-
tionsmatrizen fu¨r jedes lineare Modell separat zu ermitteln. Das Verfahren wurde ur-
spru¨nglich fu¨r lineare, parameterabha¨ngige Systeme entwickelt, es la¨sst sich jedoch ge-
nauso auf nichtlineare Systeme u¨bertragen, deren Systemgleichungen an Stelle einer Pa-
rameterabha¨ngigkeit eine Zustandsabha¨ngigkeit aufweisen.
In der vorliegenden Arbeit wird dieses Verfahren zur Abbildung des geometrischen
und materialbedingten nichtlinearen Trommelfellverhaltens bei vera¨nderlichem statischem
Umgebungsdruck angewandt. Zur Bestimmung der Zustandstrajektorie, entlang der das
nichtlineare FE-Modell approximiert werden soll, werden die statischen Gleichgewichtsla-
gen der Kno¨chelchenkette berechnet, die sich bei verschiedenen statischen Relativdru¨cken
zwischen Geho¨rgang und Paukenho¨hle einstellen. An den Gleichgewichtslagen wird das
FE-Modell linearisiert und modal reduziert. Aus der Gesamtheit aller reduzierten, lokalen
Modelle wird anhand einer Singula¨rwertzerlegung ein gemeinsamer Unterraum bestimmt,
in den die lokalen Stu¨tzsysteme vor der Interpolation projiziert werden. Als Interpolations-
parameter zwischen den lokalen Stu¨tzsystemen wird der statische Relativdruck zwischen
Geho¨rgang und Paukenho¨hle verwendet, der die entlang den statischen Gleichgewichts-
lagen berechnete Zustandstrajektorie parametrisiert. In [PanzerEtAl10] ist das Verfahren
der parametrischen Modellreduktion durch Matrixinterpolation fu¨r ein System in Deskrip-
torform erla¨utert. Basierend darauf wird im Folgenden das Vorgehen fu¨r ein System 2.
Ordnung beschrieben.
Das nichtlineare FE-Modell umfasst das Trommelfell und die umgebende Luft, nicht je-
doch die an das Trommelfell angekoppelte Geho¨rkno¨chelchenkette. Zur Berechnung der
statischen Gleichgewichtslagen wird der Ketteneinﬂuss durch eine Steiﬁgkeitsmatrix re-
pra¨sentiert, die aus dem MKS-Modell des Mittelohrs abgeleitet wird. Da die Steiﬁgkeit
der Kette selbst ein nichtlineares Verhalten aufweist, erfolgt die Berechnung iterativ. Die
an den Gleichgewichtslagen linearisierten lokalen Stu¨tzsysteme werden durch modale Re-
duktion mit den jeweiligen lokalen Projektionsmatrizen Vi und Wi reduziert
M e,i = W
T
i ·Me · Vi, Ke,i = W Ti ·Ke · Vi, De,i = W Ti ·De · Vi, (2.12)
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M re,i = Mre,i · Vi, M er,i = W Ti ·Mer,i, und kc,i = W Ti · kc,i.
Die zuru¨ckprojizierten Koordinaten qˆe,i = Vi · qe,i haben zwar dieselbe Dimension, lie-
gen aber in unterschiedlichen Unterra¨umen, die durch die jeweiligen Spaltenvektoren der
lokalen Projektionsmatrizen Vi aufgespannt werden. Dementsprechend haben auch die
elastischen Koordinaten qe,i der reduzierten lokalen Stu¨tzsysteme nicht dieselbe physika-
lische Bedeutung, was eine Interpolation zwischen diesen Systemen unsinnig macht. Es
ist ein gemeinsamer Unterraum R mit den dazugeho¨rigen elastischen Koordinaten q+e
notwendig. Um die lokalen Stu¨tzsysteme in diesem auszudru¨cken, wird eine Zustands-
transformation qe,i = T
−1
i · q+e angewendet. Diese muss so gewa¨hlt werden, dass der
Vektor der zuru¨ckprojizierten Koordinaten qˆe,i eines beliebigen lokalen Stu¨tzsystems bei
der Projektion auf R den Vektor der gemeinsamen elastischen Koordinaten q+e ergibt
RT · qˆe,i = RT · Vi · qe,i = RT · Vi · T−1i · q+e != q+e , (2.13)
woraus Ti = R
T · Vi folgt. Mit dem Ziel die Lo¨sung der Bewegungsgleichung in den re-
duzierten elastischen Koordinaten q+e des gemeinsamen Unterraums auszudru¨cken, wird
anstelle vonW Ti ein erweiterter Projektor (W
T
i ·R)−1 ·W Ti angewendet, der die Lo¨sungs-
vektoren orthogonal zu Wi in den gemeinsamen Unterraum R projiziert. Dadurch ver-
schwindet das Residuum aus der lokalen Approximation durch Vi und die Lo¨sungsvektoren
aller Stu¨tzsysteme beﬁnden sich in demselben Unterraum R. Die lokalen Projektionsma-
trizen Vi und Wi werden somit durch
V˜i = Vi · (RT · Vi)−1 und W˜ Ti = (W Ti ·R)−1 ·W Ti (2.14)
ersetzt. Anhand der Steiﬁgkeitsmatrix soll im Folgenden die Bedeutung der neuen Pro-
jektionsmatrizen V˜i und W˜i beispielhaft verdeutlicht werden
K+e,i · q+e = (W Ti ·R)−1 ·W Ti ·Ke,i · Vi · (RT · Vi)−1 · q+e



















2 Der erhaltene Vektor wird orthogonal zu R auf V projiziert.


3 Der Vektor wird nach der Abbildung durch Ke,i orthogonal zu W
auf R projiziert.
Durch die Anwendung von V˜i und W˜i wird zum einen der Lo¨sungsvektor im gemeinsa-
men Unterraum R beschrieben, zum anderen haben alle reduzierten lokalen Stu¨tzsysteme
kompatible elastische Koordinaten q+e , so dass nun einer Interpolation der Systemma-
trizen nichts mehr im Wege steht. Durch eine gewichtete Interpolation zwischen den s
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lokalen Stu¨tzsystemen, die an den diskreten Parameterwerten pi gegeben sind, ko¨nnen










































i=1 ωi(p) = 1 und ωi(pj) = δij fu¨r i, j = 1 . . . s, wobei δij das Kronecker-
Delta bezeichnet. Fu¨r die Gewichtungsfunktion ωi(p) existieren mehrere Optionen, wie
z.B. die lineare Interpolation oder die Interpolation durch Splines. Die Auswirkung un-
terschiedlicher Interpolationsverfahren ist derzeit noch ungekla¨rt [EidEtAl11]. In dieser
Arbeit wird linear zwischen den lokalen Stu¨tzsystemen interpoliert, so dass sicher ge-
stellt ist, dass die interpolierten Systemmatrizen an den Stu¨tzstellen pi mit den lokalen
Systemmatrizen zusammenfallen.
Neben den lokalen Projektionsmatrizen Vi beeinﬂusst die Auswahl des gemeinsamen Un-
terraumes R die Gu¨te der Approximation des Originalmodells entscheidend [Ihrle11].
Ziel ist es, die lokalen Unterra¨ume Vi mo¨glichst optimal im gemeinsamen Unterraum
R abzubilden, welcher dieselbe Dimension besitzt. In [PanzerEtAl10] ﬁnden sich zwei
Ansa¨tze R aus den Unterra¨umen Vi zu bestimmen. Beim ersten Ansatz werden die n
wichtigsten Spaltenvektoren aus der Gesamtheit aller Spaltenvektoren der lokalen Syste-
me Vall := [V1 V2 . . .Vs] mit Hilfe einer Singula¨rwertzerlegung von Vall = U ·
∑ ·NT aus-
gewa¨hlt. Die Basisvektoren von U und N sind der Gro¨ße des zugeho¨rigen Singula¨rwerts
entsprechend in absteigender Reihenfolge angeordnet, wobei ein großer Singula¨rwert einer
starken Ausdehnung des Bildraums Vall · q+e in Richtung des dazugeho¨rigen Basisvektors
wiederspiegelt. Dementsprechend werden fu¨r R die ersten n Spaltenvektoren der Matrix
U ausgewa¨hlt. Es ist zu beachten, dass die Matrizen Vi normiert sein mu¨ssen, um ei-
ne unterschiedliche Gewichtung der Spaltenvektoren zu vermeiden. Der zweite Ansatz
basiert auf derselben Idee mit dem Unterschied, dass die Spaltenvektoren der lokalen
Systemen mit der fu¨r die Interpolation eingefu¨hrten Gewichtungsfunktion gewichtet wer-
den Vall = [ω1(p)V1 ω2(p)V2 . . . ωs(p)Vs]. Dies erlaubt es, diejenigen Spaltenvektoren zu
priorisieren, deren lokale Systeme nahe dem Interpolationspunkt p liegen. Dieser Ansatz
erfordert bei jeder A¨nderung von p eine Neuberechnung von Vall und R. Insofern sich das
Systemverhalten innerhalb eines Parameterintervalls p nur wenig a¨ndert, wird es in vie-
len praktischen Fa¨llen jedoch genu¨gen, die parameterabha¨ngigen Matrizen nur bei etwas
gro¨ßeren A¨nderungen Δp neu zu berechnen.
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2.1.5 Linearisierung und Frequenzgangsberechnung
Bei der Untersuchung des dynamischen Verhaltens eines Systems ist oft das frequenz-
abha¨ngige Verhalten von Interesse. Fu¨r lineare Systeme stellt hierfu¨r die Analyse im Fre-
quenzbereich eine eﬃziente Mo¨glichkeit dar, das dynamische Verhalten kompakt darzu-
stellen. Dazu werden die nichtlinearen Bewegungsgleichung des EMKS-Modells aus Glei-
chung (2.5) um einen Arbeitspunkt qWP linearisiert. Von besonderem Interesse sind stati-
sche Gleichgewichtslagen mit q˙ = q¨ = 0 als Funktion einer eingepra¨gten statischen Kraft.
Die Gleichgewichtslage kann durch Lo¨sen des nichtlinearen Gleichungssystems
0 = k(qWP ,0)− ke(qWP ,0) (2.17)
bestimmt werden. Fu¨r kleine Bewegungen q˜(t) um den Arbeitspunkt qWP (t) lassen sich
mit q(t) = qWP + q˜(t) die Bewegungsgleichungen (2.5) in die Form
M (qWP ) · ¨˜q(t) +D(qWP ) · ˙˜q(t) +K(qWP ) · q(t) = B · u(t) (2.18)
u¨berfu¨hren, mit der Massenmatrix M , der Da¨mpfungsmatrix D und der Steiﬁgkeitsma-
trix K. Die Erregerkra¨fte sind in der Eingangsmatrix B und im Vektor u(t) zusammen-
gefasst.
Zur Charakterisierung des dynamischen Verhaltens an einem bestimmten Arbeitspunkt
wird das U¨bertragungsverhalten bei harmonischer Anregung betrachtet. Fu¨r das Mittel-
ohr ist bspw. die U¨bertragungsfunktion zwischen dem anregenden Schalldruck im Ohrka-
nal und der Steigbu¨gelbewegung eine charakteristische Gro¨ße. Ganz allgemein beschreibt
die U¨bertragungsfunktion eines linearen, zeitinvarianten Systems die frequenzabha¨ngige
Amplitudenversta¨rkung und Phasenverschiebung der Ausgangsgro¨ßen y(t) = C · q(t) als
Antwort auf eine harmonische Anregung der Eingangsgro¨ßen u(t). Durch Laplace Trans-
formation der linearisierten Bewegungsgleichungen (2.18) ergeben sich aus dem System
von Diﬀerentialgleichungen die algebraische Beziehungen zwischen dem EingangU (s) und
dem Ausgang Y (s)
Y (s) = C · (s2M + sD +K)−1 ·B︸ ︷︷ ︸
G(s)
·U (s), (2.19)
mit der komplexen U¨bertragungsmatrixG(s). Ohne Lo¨sung der Diﬀerentialgleichung kann
so aus den komplexen Werten der U¨bertragungsfunktion die Amplitudenversta¨rkung und
Phasenverschiebung eines Antwortsignals gegenu¨ber einer harmonischen Anregung be-
stimmt werden [Mu¨llerSchiehlen85].
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2.2 Mechanische Eigenschaften von Sehnen, Ba¨ndern
und Gelenken
Biologische Gelenke sind bewegliche Verbindungen zwischen einem oder mehreren Kno-
chen. In der Anatomie werden echte und unechte Gelenke unterschieden [SchieblerKorf07].
Bei unechten Gelenken (Synarthrosen) sind die Knochen durch Ba¨nder oder Knor-
pel fest miteinander verbunden, daher sind nur kleine Bewegungen mo¨glich. Die Ver-
bindung zwischen Steigbu¨gel und ovalem Fenster stellt ein solch unechtes Gelenk
dar [Graham85]. Echte Gelenke (Diarthrosen) haben hingegen einen Gelenkspalt und
ermo¨glichen weitaus gro¨ßere Bewegungen. Der Gelenkspalt zwischen den mit Knor-
pel u¨berzogenen Enden der Knochen, entha¨lt geringe Mengen Gelenkﬂu¨ssigkeit (Syno-
via) und wird von einer Gelenkkapsel, die aus Ba¨ndern und Bindegewebe besteht, um-
schlossen. Das IS-Gelenk [DjericSavicPolic87, ChengGan07a, KarmodyNorthropLevine09]
und das IM-Gelenk [So¨mmerring91, Weber51, Luschka58] sind solche echten Gelenke
[Hu¨ttenbrinkPfautsch87]. Bei echten Gelenken zeigt sich, dass die Da¨mpfung mit stei-
gender Anregungsgeschwindigkeit nicht zu-, sondern abnimmt, was nach [Fung93] auf die
Eigenschaften der Gelenkﬂu¨ssigkeit zuru¨ckzufu¨hren ist, da deren Hauptbestandteil, die
Hyaluronsa¨ure, thixotrope Eigenschaften aufweist.
Die Beweglichkeit der Gelenke wird durch die Ba¨nder auf ein funktionell sinnvolles Maß
eingeschra¨nkt. Sehnen dienen als Kraftu¨bertra¨ger, indem sie auf der einen Seite am Kno-
chen angewachsen und auf der anderen Seite im Muskel verankert sind. Sowohl Sehnen
als auch Ba¨nder bestehen neben Zellmaterial, Elastin und Wasser hauptsa¨chlich aus Kol-
lagenfasern (Kollagen Typ I), die einen komplexen hierarchischen Aufbau haben und aus
verschiedenen Substrukturen wie z.B. den Fibrillen aufgebaut sind [Fung93]. Im Allge-
meinen sind Ba¨nder elastischer als Sehnen, da sie einen ho¨heren Elastin- und einen nied-
rigeren Kollagenanteil haben. In vivo tritt die Hauptbelastung typischerweise in Richtung
der mehrheitlich parallel angeordneten Kollagenfasern auf, in welcher sie aufgrund ihrer
dichten molekularen Wicklung eine hohe Zugfestigkeit aufweisen. Hingegen besitzt das
Gewebe a¨hnlich einer Saite nahezu keine Biegefestigkeit.
Fu¨r die mechanischen Eigenschaften ist die Tatsache entscheidend, dass Fibrillen eine
gewisse Welligkeit aufweisen [KastelicBaer80], da hieraus ihr chrakteristischer, nichtli-
nearer Kraft-Verschiebungsverlauf resultiert. Er kann in einen sogenannten Fußbereich,
einen linearen Bereich und einen Versagensbereich eingeteilt werden [CowinDoty07].
Im Fußbereich nimmt die Steiﬁgkeit des Gewebes mit ansteigender Belastung zu, da
sich die Fasern mehr und mehr ausrichten und strecken, wie Ro¨ntgenuntersuchungen
von [MisofRappFratzl97, FratzlMisofZizak98] zeigen. Dies bedeutet, dass immer gro¨ßere
Kra¨fte notwendig werden, um gleich große Dehnungen zu erreichen. Vom Fußbereich geht
es stufenlos in den linearen Bereich u¨ber. Die Steigung des Kurvenverlaufs ist hier von
der Steiﬁgkeit der ausgerichteten Kollagenfasern dominiert. Am U¨bergang des linearen
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Bereichs in den Versagensbereich ko¨nnen kleinere, unregelma¨ßig auftretende Kraftabfa¨lle
beobachtet werden, die von fru¨hen Mikrorissen einzelner stark gestreckter Faserbu¨ndel
zeugen [CarlstedtNordin98, Noyes77]. Zum globalen Versagen kommt es jedoch erst bei
einer ho¨heren Kraft, bei der die Faserbu¨ndel in einem stochastischen Prozess nach und
nach abreißen. Diese maximal erreichbare Kraft nimmt gema¨ß [CowinDoty07] mit zuneh-
mendem Alter ab und steigt aufgrund des viskoelastischen Gewebeverhaltens bei gro¨ßeren
Dehnraten an.
Das beschriebene Rissverhalten la¨sst sich mit einem sehr vereinfachten Rechenmodell
verdeutlichen. Dabei wird angenommen, dass das Gewebe aus Fasern gleicher Steiﬁgkeit
und gleicher maximal ertragbarer Faserkraft, jedoch verschiedener La¨nge besteht. Der
Faserbruch einer einzelnen Faser tritt auf, wenn sie u¨ber die maximal ertragbare Faser-
kraft hinaus belastet wird. Im unteren Teil von Abbildung 2.2 sind die Faserkra¨fte in
den einzelnen Fasern u¨ber der Verschiebung bzw. Dehnung des Gewebes aufgetragen.
Im oberen Teil der Abbildung ist die Gesamtkraft als Summe aller einzelnen Faserkra¨fte
dargestellt. Anfangs sind im Fußbereich nur einige wenige Fasern belastet. Mit zuneh-
mender Belastung kommen mehr und mehr Fasern in Eingriﬀ und die Gesamtkraft steigt
progressiv an. Im linearen Bereich sind alle Fasern belastet und die Steigung des Kraft-
Verschiebungsverlaufs gibt die Steiﬁgkeit des Gewebes wieder. Am Ende des linearen
Bereichs reißt diejenige Faser zuerst, die als erste belastet wurde. Aufgrund dieses Mikro-
risses zeigt sich in der Kraft-Verschiebungskurve ein kleiner Krafteinbruch. Die Last kann
jedoch von den u¨brigen Fasern aufgenommen und bis zur maximalen Risskraft gesteigert
werden. Allerdings verringert sich die Steigung der Kraft-Verschiebungskurve nach dem
Auftreten eines Mikrorisses, da durch das Abreißen der Faser die Gesamtsteiﬁgkeit des
Faserbu¨ndels um die Steiﬁgkeit der einzelnen Faser herabgesetzt wird. Beim Erreichen
der Risskraft ist ein Großteil der Fasern nahe der maximal ertragbaren Faserkraft belas-
tet und eine weitere Steigerung der Last fu¨hrt unter dem Einbruch der Gesamtkraft zu
einem globalen Versagen.
Ba¨nder und Sehnen zeigen ein ausgepra¨gtes viskoelastisches Verhalten [Fung93], das
sich in einem anisotropen, von der Verformungshistorie abha¨ngigen Da¨mpfungsverhalten
a¨ußert. Nach [Gedde95] ist dies in ihrem strukturellen Aufbau aus Makromoleku¨len be-
gru¨ndet und beruht auf einer reversiblen Entropiea¨nderung durch intra- und intermole-
kulare Wechselwirkungen der Makromoleku¨le in der Materialmatrix. Die mit einer Be-
lastung einhergehenden Vera¨nderungen in der Anordnung der Moleku¨le erfordern eine
Energiezufuhr von außen, so dass die Entlastungskurve nicht dem Pfad der Belastung
folgt und eine Hystereseschleife entsteht. Außerdem zeigt sich, dass aufeinanderfolgen-
de Belastungs- und Entlastungszyklen zu unterschiedlichen Kraft-Verschiebungskurven
fu¨hren. Innerhalb der ersten drei bis fu¨nf Zyklen nehmen die Verschiebungsamplituden
meist zu und die Kraftamplituden ab. Danach wird ein stationa¨res Verhalten erreicht und
das Gewebe ist vorkonditioniert [WooEtAl94]. Ursache fu¨r dieses Pha¨nomen sind langsa-








Abbildung 2.2: Simulierte Kraft-Verschiebungskurve eines Bandes bzw. einer Sehne.
oder einer Vera¨nderung der Belastungssituation, bspw. durch eine sta¨rkere Anregung, ist
eine erneute Vorkonditionierung zu beobachten. Eine allgemein bekannte Maßnahme zur
Vorkonditionierung ist das vor dem Sport u¨bliche Dehnen. Nach [MartinBurrSharkey98]
zeigt sich bei Ba¨ndern und Sehnen außerdem eine starke Abha¨ngigkeit von der Deh-
nungsrate. Bei ho¨heren Geschwindigkeiten nimmt mit der Dehnungsrate der Wider-
stand gegen Verschiebung zu und die Steigung der Kraft-Verschiebungskurve erho¨ht sich
[WooEtAl94]. Weitere kennzeichnende Pha¨nomene fu¨r das viskoelastische Verhalten sind
die als Kriechen bezeichnete zunehmende Dehnung bei konstanter Belastung und die als
Relaxation bezeichnete abnehmende Kraft bei festgehaltener Dehnung. Untersuchungen
von [HingoraniEtAl04] zeigten, dass die Kriech- bzw. Dehnrate keine Materialkonstan-
ten sind, sondern vom Spannungs- und Dehnungszustand des Gewebes abha¨ngen. Die
zugrunde liegenden Mechanismen sind noch nicht vollsta¨ndig verstanden. Vieles deu-
tet jedoch darauf hin, dass zum einen die Bewegungen der im Gewebe enthaltenen
Flu¨ssigkeit [ThorntonShriveFrank01] und zum anderen die Versteifung der Kollagenfa-
sern [ThorntonFrankShrive01] die Ursache fu¨r das nichtlineare viskoelastische Verhalten




Messungen sind die Grundlage, um Aussagen u¨ber unbekannte Gro¨ßen oder Funktionswei-
sen eines Objekts zu erhalten. Geometrische Gro¨ßen lassen sich am menschlichen Mittel-
ohr meist direkt bestimmen und mit der Dichte des Materials die Massen und Tra¨gheiten
ableiten. Materialspeziﬁsche Kenngro¨ßen hingegen, wie etwa die Steiﬁgkeiten und Da¨mp-
fungen von Ba¨ndern, sind schwieriger zu erfassen, da die anatomischen Strukturen sehr
klein und schlecht separierbar sind und deren Eigenschaften nicht nur zwischen den ein-
zelnen Individuen schwanken, sondern auch innerhalb eines Individuums von vielen Rand-
bedingungen wie z.B. Vorbehandlung, Feuchtigkeit, Temperatur, Zeit, Belastungsniveau
und -geschwindigkeit, etc. abha¨ngen. Durch indirekte Messungen lassen sich die Mate-
rialeigenschaften jedoch im Abgleich mit qualitativen Beobachtungen und theoretischen
Abscha¨tzungen eingrenzen.
So werden zur Charakterisierung der nichtlinearen Eigenschaften der Kno¨chelchenket-
te statische Kraft-Verschiebungsmessungen am Steigbu¨gel und am langen Ambossfort-
satz durchgefu¨hrt und daraus im Vergleich mit Modellen Aussagen u¨ber die nichtli-
nearen viskoelastischen Eigenschaften des Ringbands sowie des IM und IS Gelenks ab-
geleitet. Die Bestimmung der ra¨umlichen Steigbu¨gelbewegung basiert auf der Annah-
me, dass der Steigbu¨gel nur eine translatorische und zwei rotatorische Bewegungen
ausfu¨hren kann. Dies ist in der Literatur nicht ganz unumstritten, da sich in Messun-
gen von [DecraemerEtAl07] am Steigbu¨gel der Wu¨stenrennmaus weitere Bewegungs-
komponenten zeigen. Eigene Messungen sollen deshalb kla¨ren, ob die Beschreibung der
Steigbu¨gelbewegung durch drei Freiheitsgrade am menschlichen Steigbu¨gel gerechtfertigt
ist. Als Grundlage zum Aufbau des Aktormodells schließen sich Messungen am aktiven
Implantat Carina an.
Zuna¨chst werden die bei den Messungen verwendeten Messgera¨te vorgestellt und anschlie-
ßend die entwickelten Messverfahren und -aufbauten einschließlich der zugrundeliegenden
speziﬁschen Fragestellungen detailliert erla¨utert.
32 3 Messverfahren
3.1 Messgera¨te und Messdatenerfassung
Bei den Messungen am Felsenbeinpra¨parat sowie am aktiven Implantat kommen 1D und
3D-LDVs, dehnungsbasierte Kraftmessdosen und ein Lautsprecher mit integriertem Mi-
krofon fu¨r die Luftschallanregung zum Einsatz. Zur Anregung mit großen quasistatischen
Dru¨cken wird ein selbst gebauter Druckgenerator verwendet. Positionier- und Zustellauf-
gaben sind bei den Messaufbauten durch motorisierte Mikropositioniertische realisiert.
Die Steuerung und Messdatenerfassung erfolgt u¨ber ein dSPACE System.
3.1.1 Wegmessung mit Laser-Doppler-Vibrometer
LDVs erlauben eine beru¨hrungsfreie Messung von Verschiebungen und Geschwindigkeiten
an einem Messpunkt. Die verwendeten Helium-Neon LDVs arbeiten nach dem Prinzip ei-
nes Mach-Zehnder-Interferometers [LewinMohrSelbach90]. Bei diesem wird das koha¨rente
Laserlicht von einem optischen Strahlteiler in einen Referenzstrahl und einen Messstrahl
aufgeteilt. Der Messstrahl triﬀt auf das Messobjekt, wird dort zuru¨ckgestreut und mit dem
Referenzstrahl u¨berlagert. Bewegt sich das Messobjekt, so erfa¨hrt das von der Messﬂa¨che
zuru¨ckgestreute Licht eine zur Geschwindigkeit proportionale Frequenzverschiebung, die
als Doppler-Verschiebung bezeichnet wird. Nach U¨berlagerung der beiden Strahlanteile
wird die Intensita¨t des ankommenden Lichts mit einem Fotodetektor erfasst und in eine
der Intensita¨t proportionale Spannung umgewandelt. Da die Intensita¨t keine Information
u¨ber die Bewegungsrichtung entha¨lt, wird die Frequenz des Referenzstrahls so verschoben,
dass die Frequenzdiﬀerenz zwischen Referenz- und Messstrahl innerhalb des Messbereichs
keine Vorzeichenumkehr erfa¨hrt. Dies ermo¨glicht eine eindeutige Zuordnung des Interfe-
renzmusters zur Richtung und der absoluten Geschwindigkeit des Messobjekts. Der Betrag
des notwendigen Frequenzshifts ha¨ngt vom angestrebten Messbereich der Geschwindigkeit
ab und liegt fu¨r die verwendeten Laser bei 40 MHz. Die Interferenzerscheinungen werden
in einem Signalprozessor decodiert und stehen am Ausgang als analoges Messsignal zur
Verfu¨gung.
Das LDV erfasst ausschließlich die Bewegungskomponente des Messobjekts in Strahlrich-
tung. Zur Rekonstruktion der dreidimensionalen Bewegung eines Punktes mu¨ssen die
Bewegungskomponenten dreier verschiedener Richtungen bekannt sein. Im Sensorkopf
CLV-3D des 3D-LDV der Firma Polytec ist dies intern durch drei separate Laser ver-
wirklicht, welche aus drei verschiedenen Raumwinkeln die Geschwindigkeitskomponenten
eines Messpunkts erfassen. Die einzelnen Laserstrahlen stehen im Winkel von 11.6◦ zur
optischen Achse des Sensorkopfs. Daraus ergibt sich ein Abstand von 160 mm zwischen
dem Fokuspunkt der drei Laserstrahlen und der Linse. Laut Herstellerangaben betra¨gt der
Fokusdurchmesser etwa 65 μm. Im Decoder CLV-3000 werden die Geschwindigkeiten in
den einzelnen Laserrichtungen durch einfache trigonometrische Umformungen in die kar-
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tesischen Geschwindigkeitsrichtungen des Punktes umgerechnet. Die Laserstrahlen sind
T-fo¨rmig und nicht unter a¨quidistanten Winkeln entlang des Umfangs der Linse angeord-
net, wie in Abbildung 3.1 zu sehen ist. Dies verringert zwar den erforderlichen optischen
Zugang, fu¨hrt aber andererseits zu einem ungleichen Rauschanteil in den Signalen der
drei kartesischen Richtungen.
Abbildung 3.1: 3D-LDV Sensorkopf auf motorisierter, 5-achsiger Positioniereinheit.
Zur exakten Positionierung des Fokuspunktes dient ein abnehmbarer Vorsatz. Durch Ver-
drehen der Blende ko¨nnen die Laserstrahlen abgedunkelt sowie einzelne Strahlen ausge-
blendet werden. Dies ist zur Fokusierung zwingend notwendig, da sonst die Messstelle
u¨berstrahlt wird. Eine USB-Mikroskopkamera DigiMicro 1.3 der Firma dnt ist u¨ber ein
Spiegelprisma in die optische Achse eingekoppelt. So wird der Fokuspunkt des 3D-LDV
am Rechner vergro¨ßert sichtbar und kann exakt, z.B. auf den Steigbu¨gelkopf, eingestellt
werden.
Um wa¨hrend der Messung eine nachvollziehbare und reproduzierbare Positionierung des
Messpunkts zu erreichen, ist der Sensorkopf auf einer in fu¨nf Achsen verstellbaren Positio-
niereinheit montiert. Wie in Abbildung 3.1 zu sehen, besteht diese aus drei Mikropositio-
niertischen vom Typ M-126.DG1 bzw. M-126.DCG1 der Firma PI und einem Gelenk zur
Ausrichtung um die eingezeichneten Achsen. Die Mikropositioniertische weisen einen ma-
ximalen Verschiebeweg von 25 mm bei einer Wiederholbarkeit von 1 μm auf. Die Position
des Tisches wird mittels Encodersignal festgestellt und zur Lageregelung zuru¨ckgegeben.
Neben der Geschwindigkeitsmessung gibt es die Mo¨glichkeit (statische) Verschiebungen
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zu erfassen. Dazu ist ein Wegdecoder no¨tig, welcher die von der Phasendiﬀerenz des Mess-
und Referenzstrahls abha¨ngige Intensita¨t detektiert und durch vorzeichengenaue Za¨hlung
der Interferenzmaxima die Verschiebung ermittelt [Ku¨hlke04]. Fu¨r den 3D-LDV wird solch
ein Wegdecoder kommerziell nicht angeboten, so dass die Erfassung von (statischen) Ver-
schiebungen auf die Messung mit 1D LDV beschra¨nkt ist. In dieser Arbeit steht dazu
ein 1D Vibrometer der Firma Polytec mit dem Sensorkopf OFV-303 und dem Controller
OFV-3001 zur Verfu¨gung. Zur Positionierung des Strahls ist der Sensorkopf ebenfalls auf
die motorisierte Positioniereinheit montiert. Durch die Auswertung der Phasendiﬀerenz
zwischen Mess- und Referenzstrahl ko¨nnen Wegunterschiede in der Gro¨ßenordnung der
halben Wegla¨nge erfasst werden. Im Fall eines Helium-Neon Lasern, wie er hier verwendet
wird, enstpricht dies 316 nm. Mit Hilfe elektronischer Interpolationstechniken lassen sich
Auﬂo¨sungen bis 2 nm realisieren. Allerdings kann bei Echtzeitdarstellung des Wegsingnals
diese hohe Auﬂo¨sung nicht erreicht werden, da der implementierte Digital-Analog-Wandler
den Za¨hlerinhalt der Datenbandbreite 12 Bit in ein analoges Spannungssignal von ±8 V
umwandelt und damit im kleinsten Messbereich bei einer Sensitivita¨t von 8 μm/V nur
eine Stufenauﬂo¨sung von etwa 40 nm erreicht.
Aufgrund des inkrementellen Za¨hlverfahrens ist die Verschiebungsmessung gegenu¨ber
schlecht reﬂektierenden Oberﬂa¨chen sehr empﬁndlich. Es kommt bei Signalverlust unwei-
gerlich zu Spru¨ngen, die zwar durch Vorhalten des Signals mit Hilfe eines Trackingﬁlters
teilweise vermieden werden ko¨nnen, meist aber ru¨ckstreuungsverbessernde Maßnahmen,
wie z.B. das Aufbringen einer retroreﬂektiven Folie, Paste oder Glasku¨gelchen, unumga¨ng-
lich machen.
3.1.2 Kraftmessung mit DMS-Kraftmessdosen
Kra¨fte ko¨nnen prinzipiell nur mittelbar u¨ber ihre Wirkungen, wie z.B. La¨ngena¨nderungen
und Dehnungen, erfasst werden. Eine Mo¨glichkeit ist, die aufgrund einer einwirkenden
Kraft an einem Verformungsko¨rper hervorgerufene Dehnung u¨ber Dehnungsmessstrei-
fen (DMS) zu bestimmen. Die Wirkungsweise von DMS beruht auf dem bereits von
Wheatstone 1843 und von Thomson 1856 entdeckten Dehnungs-Widerstandseﬀekt elek-
trischer Leiter, bei dem Widerstandstandsa¨nderung ΔR/R0 eines metallischen Leiters
bei mechanischer Beanspruchung mit seiner La¨ngena¨nderung  = ΔL/L0 in Zusammen-
hang gebracht werden. Die Widerstandsa¨nderung beruht zum Teil auf einer geometri-
schen Vera¨nderung des Leiters, zum Teil auf einer Vera¨nderung des speziﬁschen Wider-
stands des Leiterwerkstoﬀs infolge von Gefu¨gea¨nderungen. Bei einem metallischen Leiter
wird die Widerstandsa¨nderung fast ausschließlich durch Geometriea¨nderungen hervorge-
rufen, wohingegen bei Halbleitern die A¨nderung des speziﬁschen Widerstandes dominiert.
Halbleiter-DMS sind nur geeignet, wenn man ihren Eigenarten, der nichtlinearen Kennli-
nie und der starken Temperaturabha¨ngigkeit, durch spezielle Schaltungen Rechnung tra¨gt.
Fu¨r hochgenaue Messungen sind bislang metallische DMS u¨berlegen [Hoﬀmann87]. Zur
3.1 Messgera¨te und Messdatenerfassung 35
Herstellung von DMS eignen sich vorzugsweise solche Materialien, deren Charakteristik
in großen Dehnungsbereichen konstant bleibt. Das am meisten verwendete Material ist
die Kupfer-Nickel-Legierung Konstantan. Fu¨r derartige Materialien gilt die Beziehung
ΔR/R0 = k , wobei bei metallischen DMS typischerweise k = 2 ist.
Die Auswertung der Widerstandsa¨nderung ΔR erfolgt in einer Wheatstoneschen Bru¨cken-
schaltung, siehe Abbildung 3.2. Je nach Anzahl der DMS kann eine Voll-, Halb-
oder Viertelbru¨ckenschaltung erreicht werden. In Vollbru¨ckenausfu¨hrung lassen sich die
ho¨chsten Spannungsa¨nderungen und Genauigkeiten erhalten sowie Sto¨reinﬂu¨ße (Tempe-
ratur, Feuchte) kompensieren, indem Widerstandsa¨nderungen mit gleichem Vorzeichen in
jeweils benachbarten Bru¨ckenarmen verschaltet werden, in denen sich die Bru¨ckensignale
subtrahieren und dadurch kompensieren. Die 6-Leiter-Technik sichert durch die Kom-
pensation der Leitungswidersta¨nde bei langen Signalwegen eine gleichbleibende Genau-
igkeit. Nach [HaugHaug93] ergibt sich die dehnungsproportionale Ausgangsspannung zu
UA =  k UH , mit  als Dehnung, k als DMS-materialabha¨ngigem Faktor und UH als Spei-
sespannung. Da die Ausgangsspannungen sehr klein sind, wird ein Versta¨rker dazwischen
geschaltet. Mit den Widersta¨nden R1 und R2 kann die Messbru¨cke zur Elimination eines
Oﬀsets abgeglichen werden.
Abbildung 3.2: Wheatstonesche Vollbru¨ckenschaltung in 6-Leiter Technik.
Bei DMS-Kraftmessdosen wird die Dehnung eines in der Dose eingebauten Federko¨rpers
u¨ber metallische DMS und in seltenen Fa¨llen auch u¨ber Halbleiter-DMS erfasst. Ziel ist
es, die mechanische Gro¨ße Verformung auf die elektrische Gro¨ße Spannung abzubilden.
Das wichtigste Bauelement ist dabei der Federko¨rper, der unter Ausnu¨tzung der elasti-
schen Eigenschaften des Federwerkstoﬀs die einwirkende Kraft in einen Bereich homogener
Dehnung umsetzt und so die Kraft indirekt u¨ber die Dehnung messbar macht. Prinzip-
bedingt ko¨nnen deshalb kleine Kra¨fte nur mit geringen Steiﬁgkeiten erfasst werden, um
noch messbare Dehnungen zu erhalten. Fu¨r die Federko¨rper werden einfache Stauchko¨rper
oder Biegebalken eingesetzt, die zur Querkraft- und Sto¨rkompensation durch zusa¨tzliche
Membrane erga¨nzt werden. Das Ausgangssignal der DMS-Kraftmessdose ist die Ausgangs-
spannung der (internen) Bru¨ckenschaltung.
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In dieser Arbeit werden Kraftmessdosen (KMD) von KYOWA vom Typ LVS-5GA, LVS-20GA,
LVS-100GA, LVS-500GAmit den entsprechendenen Messbereichen 50 mN, 200 mN, 1 N und
5 N verwendet. Sie bieten eine Messgenauigkeit kleiner als 1% ihres Messbereichs. In den
KMD sind neben anderen Elementen auf der Oberﬂa¨che eines Biegebalkens vier DMS
appliziert und zu einer Vollbru¨cke verdrahtet. Die KMD wird an einen Messversta¨rker
ML55B der Firma HBM angeschlossen, der die Messbru¨cke mit Speisespannnung ver-
sorgt, die Bru¨ckenverstimmung u¨ber den Umrechnungsfaktor k in ein Spannungssignal
umrechnet und dieses auf einen Spannungsbereich von ±5 V bzw. ±10 V versta¨rkt. Der
Umrechnungsfaktor k, liegt bei den verwendeten KMDs gema¨ß Kalibrierungszertiﬁkat
zwischen 1.5 und 2.
Die KMD werden auf einer in Abbildung 3.3 abgebildeten dreiachsigen Verschiebeeinheit
montiert. In der eingezeichneten Messrichtung ko¨nnen sowohl Zug- als auch Druckkra¨fte
aufgenommen werden. Um in Messrichtung gezielt Kra¨fte auf ein Messobjekt ausu¨ben
zu ko¨nnen, wird die KMD auf einem motorisierten Mikropositioniertisch geregelt ver-
fahren. Messobjekt und Kraftmessdose werden dabei entsprechend ihren Steiﬁgkeiten in
y-Richtung ausgelenkt. Je steifer Messobjekt und Kraftmessdose, desto kleinere Verfahr-
wege muss der Verschiebeschlitten ausfu¨hren ko¨nnen. Aus diesem Grund bestimmt die Zu-
stellgenauigkeit des Tischs die Genauigkeit, in der Kra¨fte auf ein Messobjekt aufgebracht
werden ko¨nnen. Die Position des Kraftangriﬀspunkts in der x-z-Ebene, also senkrecht zur
Messrichtung, wird mit den beiden manuell verstellbaren Mikropositioniertischen einge-
stellt.
Abbildung 3.3: Kraftmessdose auf Verschiebeeinheit mit verschiedenen Kopplungsstu¨cken.
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Zur Kopplung der KMD an ein Messobjekt stehen verschiedene Adapterstu¨cke zur
Verfu¨gung, die an die KMD angeschraubt werden ko¨nnen. Mit der Schneide lassen sich
aufgrund der linienfo¨rmigen Kopplung vorzugsweise Druckkra¨fte auf runde Messobjek-
te ausu¨ben, wohingegen die biegeweiche Akupunkturnadel vor allem eine punktfo¨rmige
und querkraftminimierte Krafteinleitung ermo¨glicht. Mit einer weiteren Kopplungsvari-
ante wird eine zweiseitige Zug-Druck-Kopplung erreicht. Dazu wird das Messobjekt von
einem Faden umschlungen, dessen Enden durch eine ro¨hrenfo¨rmige Nadel gefu¨hrt und
in einem Endstu¨ck fest verbunden sind. Durch Anspannen des Fadens mit einem elasti-
schen Clip wird das Messobjekt gegen die Nadel gezogen, so dass Zug- und Druckkra¨fte
aufgebracht werden ko¨nnen. Die Vorspannkraft muss mindestens so groß sein wie die
aufzubringenden Zugkra¨fte.
Prinzipiell sind Krafteinwirkungen auf die KMD quer zur Messrichtung zu vermeiden,
da sie auf die Messkraft u¨bersprechen. Bei praktischen Anwendungen la¨sst sich dies je-
doch nie vollsta¨ndig vermeiden, weshalb in [Hahn08] die empﬁndlichste KMD mit dem
kleinsten Messbereich daraufhin untersucht wurde. In x-Richtung zeigte sich eine Quer-
kraftsensibilita¨t von 0.04 N/N und in z-Richtung von 0.2 · 10−6 N/N. Beide Sensitivita¨ten
sind so gering, dass der Querkrafteinﬂuss bei den nachfolgenden Messungen vernachla¨ssigt
werden kann.
3.1.3 Quasistatische Druckanregung
Im Vergleich zu akustischen Schalldru¨cken sind die quasistatischen Druckschwankungen
am Ohr um mehr als vier Zehnerpotenzen gro¨ßer. Messtechnisch kann dies mit Laut-
sprecher, wie sie typischerweise fu¨r die akustische Anregung verwendet werden, nicht
nachgebildet werden, weshalb der in Abbildung 3.4 dargestellte selbstgebaute Druckge-
nerator verwendet wird. Er besteht aus einem Schwingerreger vom Typ 4810 der Firma
Bru¨el & Kjær, der u¨ber einen Sto¨ßel auf eine am Eingang eines Zylinders aufgespannte
elastische Membran dru¨ckt und in einem abgeschlossenen Volumen Druckvera¨nderungen
herbei fu¨hrt. Der Schwingerreger selbst wird mit einem Leistungsversta¨rker vom Typ 2706
(Bru¨el & Kjær) betrieben.
Bei den Messungen ist das Felsenbein u¨ber einen fest verklebten Druckadapter und einen
Druckschlauch mit dem Druckgenerator verbunden. Der im Ohr anliegende Druck, wird
an einem Abzweig des Druckschlauchs der Druck mit einem Drucksensor erfasst. Auf-
grund unterschiedlicher Schlauchla¨ngen und Luftvolumina in den zwei Zweigen, treten
schon bei niederfrequenter Druckanregung Amplituden- und Phasendiﬀerenzen zwischen
den am Drucksensor gemessenen und den am Felsenbein anliegenden Druck auf. Um diese
Einﬂu¨sse in den Messergebnissen kompensieren zu ko¨nnen, werden sie in Voruntersuchun-
gen quantiﬁziert. Abbildung 3.5 zeigt den dazu verwendeten Messaufbau. Dabei ist das
Felsenbein durch einen Drucksensor ersetzt.
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Abbildung 3.4: Druckgenerator zum Erzeugen von quasistatischen Drucka¨nderungen.
Abbildung 3.5: Messaufbau zur Kompensation des Einﬂusses unterschiedlicher
Schlauchla¨ngen L1 und L2. Die La¨nge des Schlauches zwischen den Dru¨cken pin und
p1 wird mit L1 bezeichnet, die zwischen pin und p2 mit L2.
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Zum besseren Versta¨ndnis der zugrunde liegenden physikalischen Eﬀekte werden zuna¨chst
die U¨bertragungseigenschaften eines einzelnen Schlauchs mit der La¨nge L1 untersucht. Bei
diesen Versuchen ist der Druckzweig 2 abgekoppelt. Um den Druck pin am Eingang des
Schlauchs bestimmen zu ko¨nnen, wird die Verschiebung Δx des Sto¨ßels laservibrome-
trisch erfasst. Unter Annahme einer adiabaten Zustandsa¨nderung ergibt sich fu¨r kleine
bis mittlere Eingangsdru¨cke, siehe z.B. [Hahne10],
pin ≈ p0 κ
V0
AΔx, (3.1)
mit dem Umgebungsdruck p0, dem Isentropenkoeﬃzient κ und der Sto¨ßelﬂa¨che A. Das
Volumen des Schlauchs ist um ein Vielfaches kleiner als das Zylindervolumen, so dass
fu¨r das Ausgangsluftvolumen V0 in guter Na¨herung das Zylindervolumen allein angesetzt
werden darf.
In der Messung werden Schla¨uche unterschiedlicher La¨nge sowie Konﬁgurationen mit und
ohne Druckadapter untersucht. Es ergeben sich die in Abbildung 3.6 dargestellten Ampli-
tuden und Phasenga¨nge zwischen dem Eingangsdruck pin und dem Ausgangsdruck p1. Die
Schla¨uche ohne Druckadapter (rote und gru¨ne Kurven) zeigen ein dynamisches Verhalten
wie es vom Kundtschen Rohr mit einem oﬀenen und einem geschlossenen Ende bekannt
ist. Durch den Vergleich mit Simulationen basierend auf einem sehr einfachen Modell nach
[Hiebel05] zeigt sich, dass der Anschluss am Zylinder na¨herungsweise als oﬀenes Ende an-
gesehen werden kann und der Drucksensor 1 als geschlossenes Ende. Die deutlich sichtbare
Resonanzfrequenz stellt sich bei f0 = c / (4L1) ein, wobei c der Schallgeschwindigkeit ent-
spricht. Wird der Druckadapter an das Ende des Schlauchs angekoppelt, so verschiebt
sich die Resonanzfrequenz a¨quivalent zu einer Schlauchverla¨ngerung um 15 cm. Die De-
tailansichten in Abbildung 3.6 zeigen den Frequenzbereich zwischen 6 und 18 Hz, in dem
die Anregungsfrequenzen der spa¨teren Messungen am Felsenbein liegen. Es wird deutlich,
dass sich bei unterschiedlichen Schlauchla¨ngen L1 und L2 frequenzabha¨ngige Amplituden-

















































Abbildung 3.6: Gemessene (durchgezogene) und simulierte (gestrichelte) U¨bertragungs-
funktionen. Rot: L1 = 0.7 m; Gru¨n: L1 = 1 m; Blau: L1 = 0.7 m + Druckadapter.
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Das Gesamtsystem mit gekoppelten Druckschla¨uchen L1 und L2, wie es in Abbildung 3.5
dargestellt ist, zeigt bis zur ersten Resonanz ein nahezu gleiches U¨bertragungsverhalten
zwischen pin und p1 bzw. p2 wie die separaten Druckschla¨uche. Aus diesem Grund wer-
den diese Ergebnisse hier nicht mehr gesondert gezeigt. Abschließende Messungen mit
Schlauchla¨ngen L1 = 1 m und L2 = 0.7 m wie sie der realen Messsituation entsprechen,
ergeben die in Tabelle 3.1 zusammengefassten Amplituden- und Phasendiﬀerenzen fu¨r die
relevanten Anregungsfrequenzen. Diesen Werten entsprechend werden die am Drucksen-
sor 2 gemessenen Druckamplituden und Phasenverschiebungen korrigiert.
Tabelle 3.1: Amplituden- und Phasendiﬀerenz zwischen p1 und p2 (L1 = 1 m, L2 = 0.7 m)
6 Hz 12 Hz 18 Hz
Amplitudendiﬀerenz [%] 0 3 8
Phasendiﬀerenz [◦] 2 5 9
3.1.4 Akustische Schallanregung im Ohrkanal
Zur akustischen Schallanregung der Geho¨rkno¨chelchenkette wird der im natu¨rlichen Zu-
stand gekru¨mmte Ohrkanal durch einen ku¨nstlichen, geraden Ohrkanal ersetzt, wie in
Abbildung 3.7 zu sehen ist. In diesen wird ein Schaumstoﬀeinsatz eingefu¨hrt, der Ver-
bindungsschla¨uche zum Lautsprecher (ER-2, Etymotic Research) und zum Mikrofon
(ER-7C, Etymotic Research) entha¨lt. Idealerweise wird diese Schaumstoﬀsonde circa 1 -
2 mm vor das Trommelfell geschoben, um mo¨glichst hohe Eigenresonanzen des zwischen
Trommelfell und Sonde eingeschlossenen Luftvolumens zu erhalten. Dies gewa¨hrleistet
eine nahezu uniforme Druckverteilung am Trommelfell im Frequenzbereich bis 10 kHz
[SchmidtHudde08]. Die Sta¨rke eines Schallereignisses wird gewo¨hnlich u¨ber den Schall-
druckpegel L = 20 log (p / p0) (engl. Sound Pressure Level (SPL)) in der Einheit dB be-
schrieben, der den gemessenen Druck p auf die Ho¨rschwelle p0 = 2 · 10−5N /m2 bezieht.
Abbildung 3.7: Akustische Schallanregung mit Lautsprecher und Sondenmikrofon.
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3.1.5 Steuerung und Messdatenerfassung
Die Steuerungs- und Messwerterfassungseinheit besteht aus einem modular aufgebau-
ten dSPACE-System und einem handelsu¨blichen Notebook, die miteinander u¨ber eine lo-
kale Netzwerkverbindung kommunizieren. Ersteres entha¨lt neben dem PowerPC-Board
DS1005 eine Analog/Digital-Wandlerkarte DS2003 zum Einlesen der LDV- und KMD-
Signale, ein Encoder-Board DS3001 zum Erfassen der Verschiebetischepositionen und eine
Digital/Analog-Wandlerkarte DS2102 zur Ausgabe der Anregungsignale und der Motor-
steuerspannungen. Die eigentliche Versuchssteuerung la¨uft u¨ber eine Matlab-Routine, die
u¨ber ein Real-Time Interface (RTI) auf die Variablen des in Echtzeit auf dem Po-
werPC laufenden Programms zugreifen kann. Das Echtzeitprogramm la¨sst sich mit Hilfe
der Real-Time Toolbox von Matlab aus einem Simulink-Modell heraus erzeugen. Zur
Versuchsu¨berwachung werden die aktuellen Messwerte sowie einzelne Programmvariablen
mit Hilfe der Software ControlDesk visualisiert. Beim Einlesen der Messdaten muss durch
eine vorhergehende Tiefpassﬁlterung darauf geachtet werden, dass die ho¨chste im Signal
vorkommende Frequenz maximal halb so groß ist wie die Abtastrate (Nyquist-Shannon-
Abtasttheorem).
3.2 Messaufbauten, -abla¨ufe und -auswertung
Die zur Charakterisierung mechanischer Eigenschaften der Geho¨rkno¨chelchenkette und
des aktiven Implantats MET angewandten Messverfahren werden im Folgenden hinsicht-
lich ihres Messaufbaus, ihrer Messabla¨ufe und Messdatenauswertung erla¨utert.
3.2.1 Messverfahren 1 - In-Plane Steigbu¨gelbewegungen
Die ra¨umlichen Steigbu¨gelbewegungen stellen in der Ho¨rforschung eine charakte-
ristische Gro¨ße zur Bewertung der Funktionsweise des normalen, pathologischen
und rekonstruierten Mittelohrs dar. Bei der Berechnung von ra¨umlichen Steigbu¨gel-
bewegungen aus Einzelpunktmessungen wird im Allgemeinen angenommen, dass
der menschliche Steigbu¨gel eine translatorische und zwei rotatorische Bewegungen
ausfu¨hrt [DecraemerKhanna99, VossEtAl00, HatoStenfeltGoode03, DecraemerEtAl07,
RaviczCooperRosowski08, SimEtAl10a]. Bewegungen des Steigbu¨gels in der Fußplatte-
nebene, sogenannte In-Plane Bewegungen (engl. in-plane motions), werden aufgrund der
Fesselung der Fußplatte durch das Ringband in der ovalen Nische als vernachla¨ssigbar klein
angesehen. Messungen von [DecraemerEtAl07] ließen jedoch Zweifel an dieser Annahme
aufkommen, zumal sich bei der Wu¨stenrennmaus betra¨chtliche In-Plane Bewegungen
zeigten. Wa¨ren beim Menschen die In-Plane Bewegungen ebenfalls nicht vernachla¨ssigbar
klein, so ha¨tte dies eine fehlerhafte Rekonstruktion der drei dominanten Bewegungskom-
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ponenten zur Folge. Auf diesem Hintergrund zielt das erste Messverfahren darauf ab, das
Verha¨ltnis der In-Plane Bewegungen zu den drei anderen Bewegungskomponenten, die
aus der Fußplattenebene herausweisen, zu ermitteln.
3.2.1.1 Felsenbeinpra¨paration und Messaufbau
Um die ra¨umlichen Steigbu¨gelbewegungen bestmo¨glichst bestimmen zu ko¨nnen, werden
die Bewegungen der Steigbu¨gelfußplatte vom Vestibulum her, das ist von medialer Seite,
mit dem 3D-LDV an mehreren Punkten erfasst. Die Messungen ﬁnden an ausschließ-
lich an frischen Felsenbeinen des rechten Ohrs statt und werden innerhalb einer Woche
nach dem Tod der Spender ausgefu¨hrt. Die Mittelohrstrukturen bleiben intakt, wohin-
gegen die Cochlea weitestgehend abgetragen wird, um einen guten optischen Zugang fu¨r
den 3D-LDV zu erhalten. Zur Verbesserung der Reﬂexion wird die Fußplattenoberﬂa¨che
mit retroreﬂektiven Glasku¨gelchen bedeckt. Um Fehlern durch Austrockung vorzubeu-
gen, werden an etlichen Stellen des Felsenbeins feuchte Lappenstu¨cke als Feuchtedepots
appliziert und das gesamte Felsenbein in Frischhaltefolie eingewickelt. Anschließend wird
mit einem heißen Draht der fu¨r die Messung erforderliche vestibulumseitige Zugang aus
der Folie herausgeschnitten. Angeregt wird die Geho¨rkno¨chelchenkette mit der in Ab-
schnitt 3.1.4 beschrieben Sonde mit integriertem Lautsprecher und Mikrofon.
Die Felsenbeinpra¨parate sind in einem Messingring eingespannt, der durch seine karda-
nische Lagerung eine beliebige Ausrichtung und Positionierung des Felsenbeins im Mess-
rahmen ermo¨glicht. Mit Hilfe eines Mikroskops wird das Felsenbein so ausgerichtet, dass
die lange (x-Achse) und kurze Achse (z-Achse) der Fußplatte parallel zu den Achsen des
Messrahmens sind. Der 3D-LDV ist so am Messrahmen ausgerichtet, dass er senkrecht auf
die Fußplattenebene (x-z-Ebene) blickt. Abbildung 3.8 zeigt den Messaufbau schematisch.
Mit Hilfe der in Abschnitt 3.1.1 beschriebenen Verschiebeeinheit la¨sst sich der Messpunkt
des 3D LDV kontrolliert von einem Messpunkt auf der Fußplatte zum anderen verfahren.
3.2.1.2 Akustisches Anregungssignal und Messablauf
Die akustische Anregung erfolgt als Multisinussignal. Der Frequenzabstand betra¨gt 100 Hz
im Frequenzbereich bis 2 kHz, 250 Hz zwischen 2 kHz und 5 kHz, und 500 Hz oberhalb
5 kHz. Die erreichten Schalldruckpegel sind fu¨r Frequenzen bis 6 kHz oberhalb 90 dB
und von 6 kHz bis 10 kHz oberhalb 75 dB. Zu Beginn der Messung wird der Laserfokus-
punkt in die optisch festgelegte Mitte der Fußplatte gefahren und die Koordinaten der
Verschiebetische auf Null zuru¨ckgesetzt. Unter visueller Kontrolle durch die in den Laser-
strahlengang eingekoppelte USB-Mikroskopkamera werden neun ausgewa¨hlte Messpunkte
auf der Fußplatte angefahren und deren Koordinaten vom Positionssignal der Verschiebe-
einheit abgelesen. Die Wahl der Messpositionen wird so getroﬀen, dass die aufgespannte
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Abbildung 3.8: Messaufbau zur Erfassung von In-Plane Steigbu¨gelbewegungen.
Messﬂa¨che mo¨glichst groß wird und die Messpunkte symmetrisch um ihren gemeinsa-
men geometrischen Schwerpunkt verteilt sind. Dies minimiert die Fehler bei der Rekon-
struktion der ra¨umlichen Steigbu¨gelbewegungen, wie in [SimEtAl10a] gezeigt ist. Nach
Auswahl der Messpunkte beginnt der automatische Messablauf, bei dem sequentiell an
jedem Messpunkt 100 Messblo¨cke des Anregungssignals aufgenommen werden, um durch
eine nachfolgende Mittelung das Signal/Rausch-Verha¨ltnis verbessern zu ko¨nnen. Durch
Zeitintegration der gemessenen ra¨umlichen Geschwindigkeiten erha¨lt man die ra¨umlichen
Verschiebungen der Messpunkte.
3.2.1.3 Messdatenauswertung
Die gekru¨mmte, mediale Oberﬂa¨che der Steigbu¨gelfußplatte la¨sst sich durch eine Ebene
anna¨hern, die als K0-Ebene bezeichnet wird. Darauf basierend wird ein dazugeho¨riges K0-
Bezugsystem deﬁniert. Dessen Ursprung O liegt im Fla¨chenschwerpunkt der K0-Ebene,
die x0-Achse zeigt in anteriorer Richtung entlang der langen Achse der Fußplatte, die
z0-Achse weist entlang der kurzen Achse und die y0-Achse erga¨nzt ein rechtha¨ndiges Ko-
ordinatensystem und zeigt somit in Richtung der Fla¨chennormalen der K0-Ebene. Die-
ses Steigbu¨gelkoordinatensystem ist in Abbildung 3.8 gezeigt und wird in dieser Arbeit
durchga¨ngig zur Darstellung der Steigbu¨gelbewegungen verwendet.
Bei der Berechnung der ra¨umlichen Steigu¨gelbewegungen wird der Steigbu¨gel als star-
rer Ko¨rper aufgefasst. Die Starrko¨rperbewegung la¨sst sich durch sechs verallgemeinerte
Koordinaten beschreiben, deren jeweiliger Wert davon abha¨ngt, in welchem Bezugsystem
die Starrko¨rperbewegung beschrieben wird. Im Bezugsystem K0 ist sie durch die drei
verallgemeinerten Verschiebungen uO = [x0 y0 z0]
T des Ursprungs O und die drei verall-
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gemeinerten Kardan-Winkel ϑK0 = [α0 β0 γ0]
T beschrieben. Da sich die Kardanwinkel im
Milliradbereich beﬁnden, besitzt ϑK0 na¨herungsweise Vektorcharakter. Aus der Kinema-
tik starrer Ko¨rper folgt, wie die gemessenen Verschiebungen ui = [uxi uyi uzi ]
T mit den



































mit der Rotationsmatrix S˜, der Einheitsmatrix E und dem ko¨rperfesten Positionsvektor
rOPi , der vom Ursprung O zu einem beliebigen Ko¨rperpunkt Pi weist. Die Matrixmultipli-
kation der schiefsymmetrischen Matrix (S˜ −E) mit dem Vektor rOPi la¨sst sich aufgrund
des Vektorcharakters von kleinen Rotationen auch mit dem Kreuzprodukt ausdru¨cken, so
dass gilt
ui = uO + ϑK0 × rOPi . (3.3)
Fasst man die sechs verallgemeinerten Koordinaten im Vektor q0 zusammen, so kann
Gleichung (3.2) und (3.3) in Matrixform geschrieben werden
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Werden weiterhin alle n Messpunkte zusammengefasst, fu¨hrt dies zu
u = A · q0, (3.6)
mit u = [u1,u2, ...,un]
T und A = [A1,A2, ...,An]
T . Der Vektor u entha¨lt nun alle ge-
messenen Verschiebungen an den n = 9 Punkten und die Matrix A die dazugeho¨rigen





Unter idealen Umsta¨nden ko¨nnen die sechs Freiheitsgrade des Steigbu¨gels aus 3D-LDV
Messungen an drei nicht-kollinearen Punkten bestimmt werden. Aufgrund von Messun-
genauigkeiten ist es jedoch ratsam an mehr als drei Punkten zu messen, was dazu fu¨hrt,
dass das Gleichungssystem (3.6) u¨berbestimmt ist. Mit der Methode der kleinsten Feh-
lerquadrate ergibt sich
q0 = (A
T ·A)−1 ·AT · u. (3.7)
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Suche nach der Fußplattenebene mit minimalen In-Plane Bewegungen
Die Punkte einer beliebigen Querschnittsebene des Steigbu¨gels fu¨hren im Allgemeinen eine
ra¨umliche Bewegung aus, die sich in eine Bewegungskomponente in der Ebene und aus
ihr heraus zerlegen la¨sst. Die Gro¨ße dieser zwei Komponenten ha¨ngt von der Position und
Orientierung der betrachteten Querschnittsebene ab. Es la¨sst sich eine Ebene ﬁnden, in
der die Bewegungskomponente in der Ebene minimal und z.B. im Sonderfall einer reinen,
gleichphasigen Translationsbewegung des Steigbu¨gels sogar zu Null wird.
In der K0-Ebene ist die Positionskoordinate y
′
i der Ebenenpunkte Null. Setzt man dies
in Gleichung (3.2) ein, so ergibt sich, dass die In-Plane Bewegungen uxi und uzi der
Punkte in der K0-Ebene ausschließlich von den drei verallgemeinerten Koordinaten x0,
z0 und β0 abha¨ngen. Aufgrund der Tatsache, dass die Steigbu¨gelfußplatte vom Ringband
umgeben ist, wird vermutet, dass die In-Plane Bewegungen in einer Querschnittsebene
des Fußplattenko¨rpers minimal werden. Im Folgenden wird deshalb zuna¨chst gezeigt, wie
die In-Plane Bewegungen einer beliebig orientierten Querschnittsebene des Steigbu¨gels
aus den gemessenen Steigbu¨gelbewegungen berechnet werden ko¨nnen.
Dazu wird die in K0 rekonstruierte Starrko¨rperbewegung q0 = [u0 ϑK0 ]
T in einem
neuen Bezugsystem K1 dargestellt, das relativ zu K0 durch den Translationsvektor
rOO1 = [xOO1 yOO1 zOO1 ]
T und die Rotationsmatrix SK0K1 beschrieben wird, wobei die Ro-
tationsmatrix aus den Kardanwinkeln αK0K1 , βK0K1 und γK0K1 aufgebaut ist. Die xK1-zK1
Ebene wird als K1-Ebene bezeichnet und stellt diejenige Querschnittsebene der Fußplat-
te dar, in der die In-Plane Bewegungen minimal werden. Die beiden Bezugsysteme der
Fußplatte sind in Abbildung 3.9 in der Draufsicht dargestellt. In K1 wird die Starrko¨rper-
bewegung mit den Verschiebungen uO1 = [x1 y1 z1]
T des Ursprungs O1 und den kleinen
Rotationen ϑK1 = [α1 β1 γ1]
T beschrieben. Analog zu der Beschreibung in der K0-Ebene
geben nun die verallgemeinerten Koordinaten x1, z1 und β1 Auskunft u¨ber die Gro¨ße der
In-Plane Bewegungen in der K1-Ebene .
Abbildung 3.9: Draufsicht auf Steigbu¨gelfußplattenko¨rper mit Bezugsystemen K0 und K1.
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Die verallgemeinerten Verschiebungen x1 und z1 ergeben sich aus den bekannten Gro¨ßen






⎥⎦ = STK0K1 · (uO,K0 + ϑK0 × rOO1,K0), (3.8)
wobei fu¨r die orthogonale Drehmatrix S−1K0K1 = S
T
K0K1
gilt. Den verallgemeinerten Winkel






⎥⎦ = STK0K1 · ϑK0 . (3.9)
Zur Bestimmung der Position und Orientierung von K1 wird mit den Koor-
dinaten des Positionsvektors rOO1 und den Kardanwinkeln der Rotationsma-
trix SK0K1 als Designvariablen ein Minimierungsproblem deﬁniert. Die Lo¨sung















| x1,k | + | z1,k | + | β1,k |
)
, k = 1(1)s, (3.10)
wobei der Index k die k-te Frequenz der s=42 im Anregungssignal enthaltenen Anre-
gungsfrequenzen bezeichnet und | x1,k |, | z1,k | und | β1,k | die dazugeho¨rigen Ampli-
tuden meint, wie sie durch Fouriertransformation aus dem Zeitsignal hervorgehen. Das
Minimierungsproblem wird mit Hilfe der in Matlab implementierten, gradientenbasierten
Minimierungsfunktion fmincon gelo¨st.
Zur Veranschaulichung der fu¨r die In-Plane Bewegungen charakteristischen verallgemei-
nerten Koordinaten xj, zj und βj werden die folgenden In-Plane Parameter deﬁniert
Txj =
|xj |
|yj | , Tzj =
|zj |
|yj | and Tβj =
|βj | 0.7mm
|yj | , (3.11)
wobei j den Index des Bezugsystems bezeichnet, so dass z.B. fu¨r den Fall j=0 die verall-
gemeinerten Koordinaten x0, z0 und β0 auf die gewo¨hnlich als kolbenfo¨rmig bezeichnete
Bewegungskomponente y0 (engl. piston motion) bezogen werden. Der Drehwinkel βj wird
mit dem Abstand 0.7 mm multipliziert, um eine vergleichbare Translationsbewegung an
den Ecken der Fußplatte zu erhalten. Die In-Plane Parameter werden in Prozent angege-
ben und verdeutlichen die Gro¨ße der Bewegungskomponenten in der Kj-Ebene in Bezug
auf die meist dominante Bewegungskomponente yj aus der Ebene heraus.
Zur Verdeutlichung der Bedeutung der K0- und K1-Ebene wird ein ﬁktives Beispiel be-
trachtet, bei dem angenommen wird, dass der Steigbu¨gel ausschließlich eine gleichphasige,
translatorische Bewegung entlang der yK0- und xK0-Achse ausfu¨hrt. Da keine Rotationen
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vorhanden sind, bewegen sich alle Punkte des Steigbu¨gels in gleicher Weise, d.h. der
resultierende Verschiebungsvektor ui weist fu¨r alle Punkte Pi in die gleiche Richtung.
Abbildung 3.10A zeigt eine Momentanaufnahme der Verschiebungen in der K0-Ebene
an drei beispielhaften Punkten. Oﬀensichtlich besitzen diese Punkte mit uxi eine Bewe-
gungskomponente in der K0-Ebene. Betrachtet man hingegen die Punktbewegungen in
der K1-Ebene, welche in diesem Fall senkrecht zu dem resultierenden Verschiebungsvektor
ui steht, so treten dort keinerlei In-Plane Bewegungen auf, wie Abbildung 3.10B zeigt.
Der Neigungswinkel ψ zwischen der yK0- und yK1-Achse entspricht in diesem Beispiel
ψ = atan(uxi / uyi). Unter der Annahme, dass uxi ein Zehntel von uyi ausmacht, ergibt
sich ψ zu 5.7◦ und die entsprechenden In-Plane Parameter sind Tx0 = 10% und Tx1 = 0.
Dieses Beispiel demonstriert zum einen, dass In-Plane Bewegungen stets auf eine bestimm-
te Ebene bezogen sind und zum anderen, dass es bei einer gegebenen Starrko¨rperbewegung
Ebenen gibt, in denen die In-Plane Bewegungen kleiner bzw. gro¨ßer als in anderen Ebenen
sind.
A B
Abbildung 3.10: Bei einer gegebenen Steigbu¨gelbewegung q0 treten in der K0-Ebene (A)
In-Plane Bewegungen auf, in der K1-Ebene (B) hingegen keine.
Messunsicherheiten - Erweitertes Vorgehen bei der Suche von K1
Unsicherheiten in der Ausrichtung des 3D LDV und in den Positionen der Messpunk-
te beeinﬂussen die aus der Messung bestimmten Steigbu¨gelbewegungen. Es kann sein,
dass aufgrund der Messunsicherheiten In-Plane Bewegungen bestimmt werden, die je-
doch physikalisch gar nicht vorhanden sind. Aus diesem Grund werden bei der Suche der
K1-Ebene abgescha¨tzte Messunsicherheiten mit beru¨cksichtigt. Im Folgenden werden die
Auswirkungen von Messunsicherheiten pha¨nomenologisch diskutiert. Eine exakte mathe-
matische Beschreibung ist im Anhang A.1 zu ﬁnden.
Zuna¨chst werden Unsicherheiten in den Messpositionen aufgrund retroreﬂektiver
Glasku¨gelchen diskutiert. Die mediale Oberﬂa¨che der Steigbu¨gelfußplatte ist bei der
Messung komplett mit retroreﬂektiven Glasku¨gelchen vom Durchmesser ø = 50 μm u¨ber-
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zogen, um die Intensita¨t des zuru¨ckgestreuten Laserlichts zu erho¨hen. Um zu vermeiden,
dass Stellen unbedeckt bleiben, werden mehrere Schichten von Glasku¨gelchen appliziert.
Deshalb kann die tatsa¨chliche Messebene K0′ in Bezug auf die angenommene Messebene
K0 um den Abstand b ≈ 50 − 300 μm in medialer Richtung (positive yK0-Richtung)
versetzt sein, wie Abbildung 3.11 zeigt. Die Unebenheit der Oberﬂa¨che wird bei diesen
Betrachtungen vernachla¨ssigt.
Abbildung 3.11: Unsicherheiten in den Messpositionen aufgrund von Glasku¨gelchen.
Die Auswirkungen dieses Versatzes werden an einem Beispiel verdeutlicht. Es wird ange-
nommen, dass der Steigbu¨gel eine reine Drehung γ0 um die zK0-Achse (kurze Fußplatten-
achse) ausfu¨hrt. Hieraus resultieren die in Abbildung 3.11 eingezeichneten Verschiebungen
dreier exemplarischer Punkte in der K0- und K0′-Ebene. Oﬀensichtlich kommt es an den
Punkten der tatsa¨chlichen Messebene zu den In-Plane Bewegungen uxi = b γ0, die vom
3D LDV erfasst werden. Wird bei der Rekonstruktion der Steigbu¨gelbewegung aus den
Punktverschiebungen angenommen, dass K0 und K0′ deckungsgleich sind, d.h. b = 0 ist,
so werden die gemessenen In-Plane Bewegungen uxi fa¨lschlicherweise den Punkten der
K0-Ebene zugeordnet und es scheint so, als ob in dieser Ebene In-Plane Bewegungen
vorhanden wa¨ren, obwohl dies tatsa¨chlich nicht der Fall ist.
Zur Abscha¨tzung der Auswirkungen eines Versatzes bei einer allgemeinen Steigbu¨gelbe-
wegung werden die im Anhang angegebenen Gleichungen A.7 und A.8 herangezogen. Fu¨r
eine physiologische Steigbu¨gelbewegung bei 1000 Hz und 94 dB SPL, bei welcher der
Steigbu¨gel ausschließlich eine kolbenfo¨rmige und zwei rotatorische Bewegungen ausfu¨hrt,
und somit keine In-Plane Bewegungen in der K0-Ebene auftreten, wu¨rden aufgrund des
Versatzes von b ≈ 50 − 300 μm fa¨lschlicherweise folgende In-Plane Parameter bestimmt
werden: T x = 0.7− 4.4 % und T z = 0.9− 5.5 %; T β ist von dem Versatz nicht betroﬀen.
Neben den Positionsunsicherheiten aufgrund von Glasku¨gelchen treten auch Unsicherhei-
ten in der Orientierung des 3D LDV auf. Idealerweise ist das Lasersystem KL und K0
gleich orientiert. Aufgrund von unvermeidbaren Unsicherheiten in der Orientierung des
Steigbu¨gels, der Felsenbeinhalterung sowie des LDV ist es jedoch sehr wahrscheinlich,
dass das tatsa¨chliche Lasersystem KL′ gegenu¨ber K0 und damit auch K0′ verdreht ist,
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wie Abbildung 3.12 zeigt. Als Maß der Fehlorientierung wird der Raumwinkel ϕ zwischen
der yK0- und yKL′ -Achse verwendet.
Abbildung 3.12: Unsicherheiten in der Orientierung des 3D-LDV.
Eine Fehlorientierung des LDV wirkt sich in einer fehlerhaften Bestimmung der Messpo-
sitionen und Punktverschiebungen aus. Der Positionsfehler ru¨hrt daher, dass die Koor-
dinaten der Messpunkte aus den Verfahrwegen der Verschiebeeinheit bestimmt werden.




von der Verschiebeeinheit abgelesen. Bei der Rekonstruktion wird
jedoch angenommen, dass KL′ und K0′ u¨bereinstimmen. Deshalb werden die Koordina-
ten des Vektors rL
′
Pi
im Bezugsystem K0′ interpretiert, so dass anstelle von Pi von P i als
Messpunkt ausgegangen wird. Der gro¨ßere Fehler kommt jedoch durch die Interpretation
der gemessenen Verschiebungen im falschen Bezugsystem, wodurch der Punkt P i die Ver-
schiebungen uxi und uyi erha¨lt, die mit uxi und uyi betragsgleich sind, aber in die falschen
Richtungen weisen. Das skizzierte Beispiel macht deutlich, dass durch diese Fehlinterpre-
tation In-Plane Bewegungen bestimmt werden, die in der Messebene physikalisch nicht
vorhanden sind.
Zur Abscha¨tzung der Unsicherheitsgrenzen, werden wiederum die im Anhang angegebe-
nen Gleichungen A.7 und A.8 herangezogen und die oben beschriebene physiologische
Steigbu¨gelbewegung bei 1000 Hz und 94 dB SPL vorausgesetzt. Von Bedeutung ist je-
doch die Ermittlung realistischer Fehlorientierungen des Lasers. Dazu wird auf eine in
[SimEtAl10b, SimEtAl11, LauxmannEtAl12b] beschriebene Methode zuru¨ckgegriﬀen, mit
der sich fu¨r die fu¨nf untersuchten Felsenbeine eine mittlere Fehlorientierung von 7.5◦ bei
einer Standardabweichung von 3.4◦ ergibt. Damit erha¨lt man in den In-Plane Parame-
tern die folgenden Unsicherheitsgrenzen: T x = 9.2 ± 4.5%, T z = 8.8 ± 4.4% und
T β = 1.5 ± 0.7%.
Es ist festzuhalten, dass Positions- und Orientierungsunsicherheiten aufgrund von
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Glasku¨gelchen und Laserfehlorientierung zum einen zu nicht vernachla¨ssigbaren Un-
sicherheiten in den In-Plane Parametern und zum anderen zu einer unscharfen
Positions- und Orientierungsbestimmung der K1-Ebene fu¨hren. Die Auswirkungen einer
Glasku¨gelchenschicht oder einer Laserverdrehung ko¨nnen zwar prinzipiell, wie im An-
hang A.1 gezeigt, mathematisch angegeben und bei der Rekonstruktion der Steigbu¨gelbe-
wegung entsprechend beru¨cksichtigt werden. Allerdings sind die tatsa¨chlichen Werte der
Schichtdicke und Laserorientierung per se nicht bekannt und ko¨nnen innerhalb gewisser
Grenzen beliebige Werte annehmen. Dies wird beim Suchen der Ebene minimaler In-Plane
Bewegungen, der sogenannten K1-Ebene, ausgenu¨tzt, indem innerhalb eines automatisier-
ten Prozesses neben der Position und Orientierung der K1-Ebene auch Schichtdicke und
Laserorientierung variiert werden oder anders gesagt das Minimierungsproblem um die
Designvariablen b und die Kardanwinkel der Rotationsmatrix SK0KL′erweitert wird. Die
mathematischen Zusammenha¨nge dazu sind in den Gleichungen A.7 und A.8 gegeben.
Beim Lo¨sen des Minimierungsproblems ergeben sich nun zum einen die Position und Ori-
entierung der K1-Ebene und zum anderen die Dicke der Glasku¨gelchenschicht b und die
tatsa¨chliche Orientierung des Lasersystems SK0KL′ .
3.2.2 Messverfahren 2 - Statische Kraft-Verschiebungsmessungen
an der Steigbu¨gelfußplatte
Das Ringband, welches den Steigbu¨gel im ovalen Fenster elastisch lagert, bestimmt nicht
nur die ra¨umlichen Bewegungsformen des Steigbu¨gels und das U¨bertragungsverhalten
des gesamten Mittelohrs maßgeblich, sondern bietet durch sein stark progressives Ver-
steifungsverhalten auch Schutz gegenu¨ber großen statischen U¨berdru¨cken im Mittel- und
Innenohr. Diese a¨ußerst komplexen und fu¨r die Funktionsweise des Mittelohrs sehr wich-
tigen nichtlinearen Versteifungseigenschaften des Ringbands na¨her zu bestimmen, ist das
Ziel des zweiten Messverfahrens. Dazu werden statische Kraft-Verschiebungsmessungen
am Steigbu¨gel durchgefu¨hrt, aus denen im Abgleich mit mathematischen Modellen Aus-
sagen u¨ber die viskoelastischen Eigenschaften der Kette und der Versteifungseigenschaften
des Ringbands abgeleitet werden.
3.2.2.1 Felsenbeinpra¨paration und Messaufbau
Fu¨r die Messungen werden zwei tiefgefrorene, nicht ﬁxierte Felsenbeine des rechten Ohrs
verwendet. Die Pra¨paration der Felsenbeine und die Ausrichtung im Messstand verla¨uft
analog zum ersten Messverfahren in Abschnitt 3.2.1.1. Die Cochlea wird vom Vestibu-
lum her weitestgehend abgetragen, um einen mo¨glichst weiten und oﬀenen Zugang zur
Steigbu¨gelfußplatte zu erhalten. Die Geho¨rkno¨chelchenkette bleibt bei einem Felsenbein
intakt, wohingegen beim einem weiteren nach einer posterioren Tympanotomie und Dis-
sektion des IS-Gelenks der Steigbu¨gel vom Rest der Kette separiert wird. Das Felsenbein
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ist in einem kardanisch gelagerten Messingring eingespannt und wird unter dem Mikro-
skop so ausgerichtet, dass die kurze und lange Achse der Steigbu¨gelfußplatte parallel zu
den Achsen des Messstands ist. Abbildung 3.13 zeigt das Steigbu¨gelkoordinatensystem
und den schematischen Aufbau des zweiten Messstands.
Die Kraft wird u¨ber eine biegeweiche Akupunkturnadel mit 0.24 mm Durchmesser und
32 mm La¨nge an der Steigbu¨gelfußplatte aufgebracht. Sie ist, wie in Abschnitt 3.1.2
beschrieben, an einer KMD (LVS-5GA, KYOWA) mit Messbereich 50 mN ﬁxiert. Da sta-
tische Verschiebungsmessungen mit dem 3D-LDV nicht mo¨glich sind, wird ein 1D LDV
(OFV-303, OFV-3001, Polytec) verwendet, der auf der in Abschnitt 3.1.1 gezeigten Ver-
schiebeeinheit gelagert ist. Um eine gute Aufsicht auf die Fußplatte zu erhalten, ist er um
etwa 5◦ versetzt zur KMD angeordnet. Die Auswahl der Mess- und Kraftangriﬀspunkte
auf der Fußplatte erfolgt mittels einer Mikroskopkamera (DigiMicro 1.3, dnt) mit 200-
facher Vergro¨ßerung. Abbildung 3.13 zeigt den Blick durch die Kamera auf die Fußplatte
mit den festgelegten Messpunkten.
Abbildung 3.13: Aufbau des zweiten Messstands zur Messung von Kraft-Verschiebungs-
kurven an der Steigbu¨gelfußplatte bei intakter Kette bzw. separiertem Steigbu¨gel.
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3.2.2.2 Messablauf
Um die Koordinatensysteme von KMD und LDV abzugleichen, werden Nadelspitze und
Laserstrahl zuna¨chst in die visuell abgescha¨tzte Mitte der Fußplatte gefahren. Dann wer-
den unter Kameraaufsicht auf der Fußplatte neun Messpunkte ausgewa¨hlt und deren
Position zu den Mikropositioniertischen ausgelesen. Dann wird die Fußplatte vollsta¨ndig
mit retroreﬂektiven Glasku¨gelchen bedeckt. Anschließend wird die Nadel mit den manu-
ellen Verschiebetischen auf den ersten Kraftangriﬀspunkt gefahren und durch geregeltes
Vorfahren eine Kontaktkraft von 1 mN eingestellt. Dies stellt die Ausgangslage fu¨r die
folgenden Messungen dar. Zuvor wird die Nadel nochmals auf 5 μm Abstand zur Fußplat-
te gebracht, mit dem Laser der erste Messpunkt angefahren und das Lasersignal genullt.
Nun sind die beiden Koordinatensysteme vollsta¨ndig abgeglichen und der automatische
Messablauf kann beginnen. Zur Kraftaufbringung wird die KMD in verschiedenen zeitli-
chen Proﬁlen, die spa¨ter genauer erla¨utert werden, weggeregelt gegen die Fußplatte ge-
fahren. Simultan zeichnet der LDV den Verschiebungsverlauf eines Messpunkts auf. Nach
einem Belastungszyklus wechselt der Laser den Messpunkt und der Vorgang wiederholt
sich. Nachdem alle neun Messpunkte erfasst sind kann die Nadel manuell verfahren und
der Messablauf an einem weiteren Kraftangriﬀspunkt wiederholt werden. Exzentrische
Kraftangriﬀspunkte bieten den Vorteil, die Momentenwirkung auf das Ringband unter-
suchen zu ko¨nnen, weshalb neben dem zentrischen Kraftangriﬀspunkt die Punkte Nr. 2,
6 und 8 untersucht werden. Messungen am Kraftangriﬀspunkt 4 sind nicht mo¨glich, da
Abschattungen der Nadel die Verschiebungsmessung behindern.
Anhand des zeitlichen Verlaufs der Kraftaufbringung werden zwei verschiedene
Messabla¨ufe unterschieden. Beim kontinuierlichen Kraftverlauf wird die KMD mit
konstanter Geschwindigkeit bis zu einer Maximalauslenkung vorgefahren und nach einer
Haltezeit wieder zuru¨ckgefahren, wie es Abbildung 3.14 zeigt. Anhand dieser Messun-
gen lassen sich Pha¨nomene der Vorkonditionierung und Dehnungsratenabha¨ngigkeit
beobachten.
Abbildung 3.14: Nach dem Verlauf der Kraftaufbringung unterschiedene Messabla¨ufe.
Beim stufenfo¨rmigen Kraftverlauf wird die KMD in kleinen Schritten bis zu einer Maxi-
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malauslenkung vor- und wieder zuru¨ckgefahren und an jeder Stufe eine Zeit lang angehal-
ten. Wa¨hrend der Haltezeiten la¨sst sich das zeitliche Verhalten von Kraft und Fußplatten-
verschiebung beobachten. Abbildung 3.15 zeigt beispielhaft einen gemessenen Kraft- und
Verschiebungsverlauf. Die Zeitverla¨ufe entsprechen weder reinem Kriechen noch reiner Re-
laxation, da weder Kraft noch Verschiebung konstant gehalten werden. Um eine pra¨gnante
Bezeichnung zu erhalten wird der zweite Teil der Stufe jedoch als Relaxationsbereich be-
zeichnet, wa¨hrend der erste Rampenbereich genannt wird. Am Ende einer Haltephase
von etwa 10 - 20 s Dauer wird ein nahezu stationa¨rer Zustand erreicht, das statische
Gleichgewicht. Der Kraft-Verschiebungsverlauf vera¨ndert sich aufgrund der nichtlinearen
Steiﬁgkeits- und Da¨mpfungseigenschaften der Ossikelkette von Stufe zu Stufe. Die Ho¨he
einer Stufe ist so klein gewa¨hlt, dass die Beziehung zwischen Kraft und Verschiebung
na¨herungsweise durch einen linearen Zusammenhang beschrieben werden kann, wie es die
nahezu linearen Zeitverla¨ufe beider Gro¨ßen im Rampenbereich zeigen.
Abbildung 3.15: Gemessener Zeitverlauf von Kraft und Verschiebung wa¨hrend einer Stufe.
3.2.2.3 Messdatenauswertung
Aufgrund von kurzzeitigen Signalverlusten kommt es im Lasersignal stellenweise zu
Spru¨ngen, wie auf der linken Seite von Abbildung 3.16 zu sehen ist. Diese ko¨nnen von den
kleineren, auﬂo¨sungsbedingten Spru¨ngen von etwa 40 nm, siehe Abschnitt 3.1.1, deut-
lich abgegrenzt und entsprechend manuell korrigiert werden. Fu¨r den spa¨teren Abgleich
von Mess- und Simulationsdaten ist es notwendig, die korrigierten Messdaten zu gla¨tten.
In [Haag10] werden dazu Filter, Spline, Polyﬁt und Downsampling Methoden einander
gegenu¨bergestellt, wobei sich eine abschnittsweise Tiefpassﬁlterung fu¨r diesen Fall am
vorteilhaftesten erweist. Auf den Rampenbereich wird ein Tiefpassﬁlter der Eckfrequenz
2 Hz und im Relaxationsbereich ein Tiefpassﬁlter mit 1 Hz angewendet.









Abbildung 3.16: Korrektur (links) und Filterung (rechts) der Messdaten.
allgemeinerten Verschiebungen und Kra¨fte herangezogen. Es wird davon ausgegangen,
dass sich die Steigbu¨gelbewegung in guter Na¨herung mit drei verallgemeinerten Koordi-
naten beschreiben la¨sst. Dazu werden die in Abbildung 3.13 eingezeichneten Koordinaten
y, α und γ verwendet. Die Rotationen bleiben selbst bei vergleichsweise großen stati-
schen Belastungen unterhalb einem Grad Winkelverdrehung, so dass sowohl im akusti-
schen als auch im statischen Bereich eine Linearisierung der Kinematik gu¨ltig ist. Nach
Gleichung (3.2) ergibt sich die Verschiebung eines Fußplattenpunkts i zu
yi = y + γ x
′
i − α z′i, (3.12)
wobei angenommen wird, dass die Messpunkte in der idealisierten x-z-Ebene des
Steigbu¨gelkoordinatensystems liegen und somit y′i = 0 ist.
Aus den Verschiebungen der n = 9 Messpunkte werden durch eine Ausgleichsrechnung




















die verallgemeinerten Verschiebungen q bestimmt
q = (AT ·A)−1 ·AT · u. (3.14)
Greift die Kraft Fy nicht zentrisch im Ursprung des Koordinatensystems an, so mu¨ssen
die entstehenden Momente Mx und Mz beru¨cksichtigt werden. Die drei Belastungskom-
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3.2.3 Messverfahren 3 - Quasistatische Kraft-Verschiebungs-
messungen am Steigbu¨gelkopf
Ziel dieses Messverfahrens ist, wie das des vorhergehenden, die nichtlinearen, viskoelas-
tischen Eigenschaften der Kette insbesondere des Ringbands na¨her zu bestimmen. Die
methodischen Unterschiede dieser beiden Messverfahren ermo¨glichen, in der Kombinati-
on und im Vergleich der Ergebnisse ein vollsta¨ndigeres Bild zu gewinnen.
3.2.3.1 Felsenbeinpra¨paration und Messaufbau
Zuna¨chst wird die Kortikalisschicht des Knochens mit dem Bohrer entfernt. Die vertikale
Bohrgrenze verla¨uft lateral-posterior entlang des Sinus sigmoideus, der entfernt wird. Es
folgt sukzessives Entfernen sa¨mtlicher Mastoidzellen und Darstellung folgender Landmar-
ken: Dura zur mittleren Scha¨delgrube, hintere Geho¨rgangswand, Antrum, lateraler Bogen-
gang. Nach Identiﬁkation des Ambosses von posterior wird eine posteriore Tympanotomie
durchgefu¨hrt und der Nervus facialis des lateralen Bogengangs abgesetzt. Entfernen der
Dura auf der Felsenbeinpyramide. Identiﬁkation der kno¨chernen Eminentia und schicht-
weises Abtragen des Knochens bis zur ”Blue line”des oberen Bogengangs. Aufbringen
des in Abschnitt 3.1.3 erwa¨hnten Druckadapters und Ero¨ﬀnen des superioren Bogengangs
mit dem kleinsten Diamantbohrer in phsiologischer Salzlo¨sung, um eine Luftembolie zu
verhindern. Abschließend wird die Druckzuleitung an den Druckadapter angekoppelt, wie
Abbildung 3.17 zeigt. Fu¨r die Messungen stehen zwei tiefgefrorene, nicht ﬁxierte Felsen-
beine zur Verfu¨gung. Beim ersten bleibt die Geho¨rkno¨chelchenkette intakt, beim zweiten
wird der Steigbu¨gel separiert, jedoch in seiner natu¨rlichen Aufha¨ngung im ovalen Fenster
belassen. Die Steigbu¨gelbewegungen werden von posteriorer Richtung mit dem 3D-LDV
am Steigbu¨gelkopf erfasst.
3.2.3.2 Messablauf und Messdatenauswertung
Der Druckgenerator erzeugt harmonische Druckvariationen mit einer Anregungsfrequenz
von 6 Hz, 12 Hz oder 18 Hz. Dabei wird der Druck an der Fußplatte an einem Abzweig der
Druckzuleitung gemessen und gema¨ß dem in Abschnitt 3.1.3 beschriebenen Verfahren in
Amplitude und Phase korrigiert. Der Druck entspricht in seiner Wirkung einer Einzelkraft
im Fla¨chenschwerpunkt der Steigbu¨gelfußplatte. Mit einer Fla¨che von AFP = 4.63 mm
2
[Tinz05] kann die in y-Richtung gerichtete Kraft berechnet werden
Fy = − pAFP . (3.16)
Der 3D-LDV kann ausschließlich Geschwindigkeiten und keine Verschiebungen erfassen, so
dass mit diesem Messaufbau keine rein statischen Verschiebungsmessungen mo¨glich sind.
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Abbildung 3.17: Aufbau des dritten Messaufbaus zur Messungen von quasistatischen
Kraft-Verschiebungskurven am Steigbu¨gel bei Druckanregung im Innenohr.
Bei der Messauswertung wird nur das stationa¨re Verhalten der Kette bzw. des Steigbu¨gels
betrachtet. Von den insgesamt 100 Anregungsperioden werden deshalb nur die letzten
70 zur Mittelung herangezogen. Der Messpunkt H des 3D-LDV liegt auf der posterioren
Seite des Steigbu¨gelkopfs, wie Abbildung 3.17 zeigt. Im Steigbu¨gelkoordinatensystem wird







T beschrieben. Damit lassen sich die






















wobei die Verschiebungen uH = [xH yH zH ]
T durch Integration aus den gemessenen Ge-
schwindigkeitsgro¨ßen hervorgehen. Die tatsa¨chliche Messposition muss visuell u¨ber die am
3D-LDV montierte Kamera abgescha¨tzt werden. Bei der Berechnung wird vereinfachend
angenommen, dass sich der Messpunkt bei r′H = [0 −3mm 0]T , d.h. 3 mm oberhalb der
Fußplattenmitte beﬁndet. Auf dem Hintergrund der von [FarahaniNooranipour08] ange-
gebenen geometrischen Abmessungen des Steigbu¨gelkopfs sind jedoch folgende Positions-
abweichungen durchaus denkbar: −300 μm≤ Δx′Fehler ≤ 0 μm, Δy′Fehler = ±300 μm und
Δz′Fehler = ±200 μm. Fu¨r die Position in x-Richtung werden nur negative Abweichungen
angenommen, da die Messung von posterior erfolgt. Bezogen auf die ideal berechneten
Koordinaten ergeben sich fu¨r Steigbu¨gelamplituden bis zu 5 μm Abweichungen in der y-
Verschiebung um −8 bis −15% und in den Winkeln α und γ Abweichungen bis zu ±10%.
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3.2.4 Messverfahren 4 - Kraft-Verschiebungsmessungen am lan-
gen Ambossfortsatz
Die Stapeschirurgie ist ein ga¨ngiges Operationsverfahren zur Behandlung von otoskleroti-
schen Ohren. Ein kritischer Operationsschritt ist die Befestigung der Stapesprothese am
langen Ambossfortsatz, da dies fu¨r den Patienten ein Verletzungsrisiko darstellen kann.
Wie in Abbildung 3.18 skizziert, greift bei der Befestigung am Amboss eine ra¨umliche
Applikationskraf Fa an, deren Hauptkomponenten Fa,x und Fa,y in Richtung anterior-
posterior bzw. lateral-medial weisen. U¨berschreiten die angreifenden Kra¨fte die von der
Geho¨rkno¨chelchenkette maximal ertragbaren Kra¨fte Fm,x und Fm,y, so kann es zum An-
oder Durchreißen von Mittelohrba¨ndern kommen. Im folgenden wird die Durchfu¨hrung
von Kraft-Verschiebungsmessungen am langen Ambossfortsatz beschrieben, aus denen
sich eben diese zula¨ssigen Kra¨fte ableiten lassen und Erkenntnisse u¨ber die Funktion des
IM-Gelenks bei großen statischen Kra¨ften bzw. Dru¨cken gewonnen werden ko¨nnen.
Abbildung 3.18: Befestigung einer Stapesprothese am langen Ambossfortsatz.
3.2.4.1 Felsenbeinpra¨paration und Messaufbau
Zur Bestimmung der zula¨ssigen Kra¨fte werden an fu¨nf Felsenbeinen Kraft-
Verschiebungsmessungen in anterior-posteriorer Richtung (x-Richtung) und an wei-
teren vier Felsenbeinen in lateral-medialer Richtung (y-Richtung) ausgefu¨hrt. Vier der
Felsenbeine werden innerhalb 24 Stunden nach dem Tod entnommen und bei 4◦C in
0.1% Cialit Salzlo¨sung aufbewahrt. Die Experimente erfolgen innerhalb 7 Tage nach
Entnahme. Weitere fu¨nf Felsenbeine sind frisch eingefroren und werden bei -18◦C bis zu
den Messungen gefroren aufbewahrt. Es kann angenommen werden, dass der Einﬂuss
des Einfrierens auf die relevanten mechanischen Eigenschaften des Weichgewebes ver-
nachla¨ssigbar ist [Hu¨ttenbrink88a, RaviczMerchantRosowski00], was sich auch in diesen
Messungen besta¨tigt.
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Fu¨r die Messungen in Richtung anterior-posterior wird durch eine Mastoidektomie mit
anschließender posteriorer Tympanotomie ein Zugang von posterior geschaﬀen. Es schließt
sich eine Dissektion des IS-Gelenks und des Stapediusmuskels sowie eine Entnahme des
Steigbu¨gels an. Das Trommelfell und die verbleibenden Ossikel bleiben samt aller mit ih-
nen verbundenen Ba¨nder und Sehnen intakt. Fu¨r die Messungen in lateral-medialer Rich-
tung erfolgen bis zur Entnahme des Steigbu¨gels dieselben Pra¨parationsschritte. Daru¨ber-
hinaus wird jetzt die Paukenho¨hle von medial so weit es mo¨glich ist ero¨ﬀnet, um Zugang
zum Trommelfell, Hammer und Amboss zu bekommen. Dies schließt eine Ero¨ﬀnung des
Innenohrs und der lateralen Wand des Felsenbeins mit ein. In einem dieser Felsenbei-
ne wird die Sehne des Trommelfellspannmuskels durchtrennt, um den Einﬂuss auf die
zula¨ssigen Kra¨fte der Kette zu beobachten.
Abbildung 3.19 zeigt den schematischen Aufbau des Messstands. Eine KMD (LVS-500GA,
KYOWA) mit Messbereich 5 N, ist an der in Abschnitt 3.1.2 beschriebenen Verschiebeeinheit
befestigt und detektiert die am langen Ambossfortsatz aufgebrachte Kraft. Um Kra¨fte in
Zug- und Druckrichtung aufbringen zu ko¨nnen, wird die in Abbildung 3.3 gezeigte Nadel
mit Fadenschlaufe verwendet. Die Nadel besitzt einen Durchmesser von 1 mm und ist an
ihrer Spitze v-fo¨rmig angeschliﬀen, dadurch wird fu¨r den etwa 0.7 mm breiten, langen Am-
bossfortsatz [SchimanskiSteinhardtEiber07] eine deﬁnierte Anlageﬂa¨che geschaﬀen. Durch
den elastischen Clip der Vorspanneinrichtung la¨sst sich der Amboss mit vorgegebener
Kraft an die Nadel ziehen und eine U¨bertragung von Zugkra¨ften erreichen. Das Felsen-
bein wird unter visueller Kontrolle eines Operationsmikroskops derart ausgerichtet, dass
der lange Ambossfortsatz senkrecht zur Nadelachse steht.
Abbildung 3.19: Aufbau zu Kraft-Verschiebungsmessungen am Ambossfortsatz in lateral-
medialer Richtung. Das Felsenbein wird fu¨r anterior-posterior Messungen um 90◦ gedreht.
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Die Verschiebungen yLP des Kraftangriﬀpunkts werden aus dem Verfahrweg yT der Ver-
schiebeeinheit berechnet. Dabei ist zu beachten, dass die KMD unter Last gema¨ß ihrer
Steiﬁgkeit c nachgibt, so dass mit der Messkraft F gilt
yLP = yT − F
c
. (3.18)
In gesonderten Untersuchungen wird die Steiﬁgkeit der KMD von c = 14 961 N/m ermit-
telt. Bei den Messungen dokumentieren zwei Mikroskopkameras (DigiMicro 1.3, dnt)
die Verschiebungen der Ossikelkette anhand von Bildern und Videos. Dies ist fu¨r die
hochsensible Ankopplung der Nadel an die Kette und fu¨r eine qualitative Beurteilung der
Kno¨chelchenbewegung von essentieller Bedeutung. Daru¨berhinaus, lassen sich wa¨hrend
der Messung makroskopische Risse und unerwu¨nschte Vera¨nderungen in der Ankopplung
detektieren.
3.2.4.2 Messablauf und Messdatenauswertung
Zur Ankopplung wird zuna¨chst die Nadel mit Abstand an den Amboss herangefahren
und die Schlaufe lose um den langen Ambossfortsatz geschlungen. Danach wird die Nadel
auf Kontakt gefahren, was an einem Anstieg der Kraft erkennbar ist, und schließlich der
Faden vorgespannt, indem ein vorgespannter Clip zwischen der KMD und dem Ende
des Fadens eingefu¨hrt wird. Abbildung 3.19 zeigt die Nadel im ﬁnalen Zustand. Obwohl
dieser Ankopplungsprozess unter visueller Kontrolle mit Hilfe der Kameras verla¨uft, ist es
unvermeidbar, dass der Amboss aufgrund von Elastizita¨ten in der Ankopplungsregion zu
Beginn etwas ausgelenkt wird und initial kleine Zug- oder Druckkra¨fte vorhanden sind.
Nach Ankopplung der Nadel, wird der Verschiebetisch mit circa 70 μm/s in schrittweise
zunehmenden Maximalauslenkungen vor- und zuru¨ckgefahren. Abbildung 3.20(a) zeigt
dies beispielhaft fu¨r die ersten drei Zyklen. Die Verfahrgeschwindigkeit ist so niedrig wie
mo¨glich gewa¨hlt, um den Einﬂuss großer Dehnraten auf das Materialverhalten klein zu
halten. Der Verfahrweg wird nach jedem Zyklus um 100 μm bzw. 150 μm erho¨ht, bis
ein maximaler Verfahrweg von 1500 μm bzw. 2000 μm erreicht ist. Jeweils an den Start-,
End- und Wendepunkten ha¨lt der Verschiebetisch fu¨r 5 Sekunden in der aktuellen Position
an. Wa¨hrenddessen ist aufgrund von Relaxationspha¨nomenen ein Kraftabfall um ΔF zu
beobachten, wie er in Abbildung 3.20(b) fu¨r den zweiten Zyklus vergro¨ßert zu sehen ist.
Innerhalb der Haltezeit ﬂacht die Kraftkurve nicht vollsta¨ndig ab, was ein Indiz dafu¨r ist,
dass der Relaxationsprozess noch nicht abgeschlossen ist.
[Fung93] fand an Weichteilen von Hasen Relaxationszeiten von mehreren Stunden. Genau
genommen ﬁndet auch kein idealer Relaxationsprozess statt, da die Nadelverschiebung
yLP aufgrund der Nachgiebigkeit der KMD nicht konstant gehalten wird. Tra¨gt man die
gemessene Kraft aus Abbildung 3.20(a) u¨ber der Verschiebung aus Abbildung 3.20(b) auf,
so ergibt sich die in Abbildung 3.20(c) zu sehende Kraft-Verschiebungskurve. In dieser ist
der Kraftabfall ΔF ebenfalls beobachtbar.
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(a) Verschiebung yLP u¨ber der Zeit.














(b) Kraft u¨ber der Zeit.















Abbildung 3.20: Korrektur der Anfangsposition in den Kraft-Verschiebungskurven.
Die vom Ankopplungsverfahren herru¨hrende initiale Vorspannung kann in der Kraft-
Verschiebungskurve an der nicht verschwindenden anfa¨nglichen Kraft abgelesen werden.
Zur Auswertung der Kurve ist es notwendig die urspru¨ngliche, ideale Anfangsposition zu
ﬁnden, in der sich der lange Ambossfortsatz vor der Ankopplung in einer kraftfreien Lage
befand. Abbildung 3.20(c) illustriert das Vorgehen bei der Korrektur der Anfangsposition.
Es muss beachtet werden, dass die Ba¨nder und Gelenke viskoelastisches Verhalten aufwei-
sen, wodurch die gemessene Kraft neben der Verschiebung auch von der Geschwindigkeit
abha¨ngt. Da der Verschiebetisch beim Durchfahren der Startposition nicht ruht, wird
versta¨ndlich, dass auch die Kraft an dieser Stelle nicht Null ist, obwohl die elastischen
Anteile vollsta¨ndig verschwinden. In Anknu¨pfung daran wird die graﬁsch abgescha¨tzte
Kraft Frelax als Maß fu¨r den geschwindigkeitsabha¨ngigen, viskosen Kraftanteil der an
der Anfangsposition herrschenden Kraft angesetzt. Damit steht die urspru¨ngliche, idea-
le Anfangsposition fest und die gemessenen Verschiebungen ko¨nnen um den Wert yshift
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korrigiert werden. Wie sich spa¨ter in den Messergebnissen zeigt, fu¨hrt diese Verschiebung
sinnigerweise zu einem symmetrischen Kraft-Verschiebungsverhalten bei kleinen Auslen-
kungen.
3.2.5 Messverfahren 5 - Messungen am aktiven Implantat
Im Fall eines rekonstruierten Geho¨rs ha¨ngt die Schallu¨bertragung stark von der Ankopp-
lung des Implantats an die Ossikelkette ab. Es gibt eine Vielzahl an Kopplungsprinzipien,
die ein a¨ußerst nichtlineares mechanisches Verhalten in Bezug auf die Steiﬁgkeit und
Da¨mpfung aufweisen. Wird zum Beispiel ein Aktor gegen den Ambossko¨rper gedru¨ckt,
so stellt dies eine einseitige Bindung dar. Um eine sta¨ndige Kopplung zu gewa¨hrleisten,
ist eine hinreichend große Vorspannung notwendig. Aufgrund der nichtlinearen Eigen-
schaften von Mittelohrkette, Koppelstelle und Implantat selbst, ha¨ngen die vom Aktor
ausgefu¨hrten Bewegungen, wie auch die auf die Mittelohrkette u¨bertragenen Bewegungen
direkt von der Vorspannung des Aktors gegen die Kette ab. Eine gute Kopplung ist dann
erreicht, wenn der Aktor einerseits die geforderte Bewegung auf den Steigbu¨gel u¨bertra¨gt
und andererseits Ru¨ckkopplungen durch Schallabstrahlung des Trommelfells und Verzer-
rungen in der Schallu¨bertragung gering sind.
In dieser Arbeit werden diese Zusammenha¨nge am Beispiel des aktiven Implantats Ca-
rina von der Firma Otologics (Boulder, Colorado, USA) na¨her untersucht, siehe Abbil-
dung 3.21. Den Kern des Implantats bildet ein elektromagnetischer Wandler, der im Fol-
genden als Aktor bezeichnet wird. Er ist u¨ber ein Kugelgelenk in einer Halterung fest mit
dem Scha¨delknochen verbunden. Durch das Kugelgelenk kann der Aktor in die gewu¨nschte
Stellung gebracht werden. Der Aktor ist am hinteren Ambossru¨cken an die Ossikelkette
angekoppelt. Dort wird mit einem Laser eine Vertiefung eingebrannt und in diese die
Spitze des Aktors eingefu¨hrt. U¨ber eine Justiereinheit kann der Aktor fein reguliert gegen
die Kette gefahren und die no¨tige Vorspannung eingestellt werden. Ist die Vorspannung
zu gering, so hebt die Antriebsstift bei gro¨ßeren Anregungsintensita¨ten vom Amboss ab,
was Verzerrungen in der Schallu¨bertragung hervorruft. Bei zu großer Vorspannung muss
der Aktor gegen einen unno¨tig hohen Widerstand anka¨mpfen und kann evtl. nicht mehr
die beno¨tigte Versta¨rkung leisten.
Diese und weitere vorspannungsabha¨ngige U¨bertragungseigenschaften werden durch Si-
mulation des gesamten rekonstruierten Ohrs untersucht. Zur Charakterisierung und Mo-
dellierung des Aktors werden Messdaten u¨ber dessen vorspannungsabha¨ngiges Verhal-
ten beno¨tigt. Im Folgenden wird na¨her auf den dabei verwendeten Versuchsaufbau, den
Messablauf sowie die Messdatenauswertung eingegangen.
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Abbildung 3.21: Schematische Darstellung des Carina Systems im implantierten Zustand.
Mit freundlicher Genehmigung der Firma Otologics.
3.2.5.1 Messaufbau
Mit dem 3D-LDV werden die ra¨umlichen Schwingbewegungen der Antriebspitze des Ak-
tors erfasst. Zur Positionierung des Fokuspunkts ist der Laser auf einer Verschiebeeinheit
gelagert, wie Abbildung 3.22 zeigt. Fu¨r den Abgleich von Mess- und Simulationsdaten ist
es vorteilhaft, reproduzierbare, ideale Randbedingungen zu haben. Diesem Zweck dient
eine Vorrichtung, die den Aktor an seinem Umfang passgenau aufnimmt und ihn in ra-
dialer Richtung steif lagert. Im Vergleich mit dem original eingespannten Aktor kann so
der Einﬂuss der Halterung auf das U¨bertragungsverhalten abgescha¨tzt werden. Anhand
einer dritten Variation der Einbausituation wird das Verhalten des Aktors unter Vorspan-
nung untersucht. Der Aktor ist dabei in der Originalhalterung eingespannt und auf einem
Mikropositioniertisch verschiebbar gelagert. Die Aktorspitze kann fein justierbar gegen
eine Blattfeder der Steiﬁgkeit c = 350 N/m und Masse m = 66 mg gedru¨ckt werden.
Am Kontaktpunkt zwischen Aktor und Blattfeder ist eine Ko¨rnung eingebracht, die ein
Abgleiten der Aktorspitze verhindert. Um ein Abheben vollsta¨ndig zu vermeiden ist die
Aktorspitze zusa¨tzlich angeklebt. Auf der gegenu¨berliegenden Seite des Kopplungspunkts
ist eine Reﬂektionsfolie angebracht, die auf der spiegelnden Metalloberﬂa¨che fu¨r eine gute
Ru¨ckstreuung des Laserlichts sorgt.
3.2.5.2 Messablauf und Messdatenauswertung
Der Aktor wird mit einem linearen Chirpsignal angeregt. Um ein rauscharmes Lasersignal
zu erhalten, wird mit einem Chirpsignal sequentiell in den folgenden Frequenzba¨ndern
angeregt: 100 Hz bis 1000 Hz, 1000 Hz bis 5 kHz und 5 kHz bis 10 kHz. Zusa¨tzlich wird
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Abbildung 3.22: Messungen am Aktor (Wandler) in verschiedenen Einbausituationen.
jede Messung 100-fach gemittelt. Von Interesse sind die Transferfunktionen zwischen der
Eingangsspannung des Aktors und den ra¨umlichen Bewegungen der Aktorspitze. Aus den
Quotienten der Kreuz- und Autoleistungsdichten lassen sich diese mit Hilfe der in Matlab
implementierten Funktion tfestimate bestimmen [Isermann92].
Der mit geringer Erregung schwingende Aktor wird langsam gegen die Blattfeder gefah-
ren. Kontakt ist erreicht, wenn der auf die Blattfeder gerichtete 3D-LDV ein deutlich vom
Rauschen abgehobenes Lasersignal registriert. In dieser Position wird die Aktorspitze mit
der Blattfeder verklebt. Nun kann der Aktor in kleinen Schritten gegen die Blattfeder
gefahren und nach jeder Verschiebung eine Messung durchgefu¨hrt werden. U¨ber den Ver-
fahrweg des Aktors und die Steiﬁgkeit der Blattfeder kann die auf den Aktor einwirkende
Kraft bestimmt werden. Da die Aktorspitze mit der Blattfeder verklebt ist, kann sie sich
in Querrichtung nicht mehr bewegen. Man erha¨lt so Transferfunktionen des Aktors in





In diesem Kapitel werden die Messergebnisse der im vorhergehenden Kapitel beschrie-
benen Messverfahren vorgestellt. Im ersten Abschnitt werden die gemessenen physio-
logischen Steigbu¨gelbewegungen vorgestellt. Die urspru¨nglichen Messdaten zeigen be-
tra¨chtliche In-Plane Bewegungen des Steigbu¨gels in der medialen Fußplattenebene. Es
kann jedoch bei Einbeziehung der Messunsicherheiten im Versuchsaufbau (Laserorien-
tierung und Glasku¨gelchenschicht) gezeigt werden, dass die In-Plane Bewegungen in ei-
ner leicht geneigten Ebene in der Mitte der Fußplatte vernachla¨ssigbar klein sind. Die
Steigbu¨gelbewegungen ko¨nnen demnach in guter Na¨herung durch drei Freiheitsgrade be-
schrieben werden.
Im sich anschließenden Abschnitt werden die nichtlinearen Steiﬁgkeitseigenschaften des
Ringbands und der Ossikelkette anhand der Kraft-Verschiebungsmessungen des zweiten
und dritten Messverfahrens diskutiert. Das Ringband zeigt eine stark nichtlineare Ver-
steifungscharakteristik und Maximalauslenkungen von 40 - 50 μm. Die steifste Region
beﬁndet sich im posterior-inferioren Bereich. Demzufolge kippt der Steigbu¨gelkopf bei ei-
ner Bewegung nach lateral in Richtung inferior-posterior und bei einer Bewegung nach
medial in die entgegengesetzte Richtung. Diese Bewegungsform ist sowohl am separierten
Steigbu¨gel als auch bei intakter Ossikelkette zu beobachten. Ferner besta¨tigen die Mes-
sungen den Gleitkupplungscharakter des IM-Gelenks, wonach Hammer und Amboss bei
der U¨bertragung von Schall ohne wesentliche Gelenkbewegungen als Einheit schwingen,
wa¨hrend sie sich zum Schutz des Innenohrs bei großen statischen Belastungen weitgehend
entkoppelt bewegen. Daru¨ber hinaus kann aus den Messungen auf eine hohe Nachgiebig-
keit des IS-Gelenks in den Querrichtungen geschlossen werden.
Aus den Kraft-Verschiebungsmessungen am langen Ambossfortsatz lassen sich sowohl
Aussagen u¨ber das Scha¨digungsrisiko bei einer Stapeschirurgie ableiten als auch Erkent-
nisse u¨ber die Funktionsweise des IM-Gelenks bei großen statischen Dru¨cken und Kra¨ften
gewinnen. Es stellt sich heraus, dass Verschiebungen des Processus Lenticularis (Ende des
langen Ambossfortsatzes) in der Gro¨ßenordnung seines Durchmessers zu Scha¨digungen
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am Bandapparat der Kette fu¨hren, wobei Verschiebungen in lateral-medialer Richtung
gefa¨hrlicher einzustufen sind als in anterior-posteriorer Richtung. Aus chirurgischer Sicht
ist dies kritisch zu bewerten, da dies die Richtung der optischen Achse des Operations-
mikroskops darstellt und in dieser die Kontrolle der Operationsbewegungen am sta¨rksten
eingeschra¨nkt ist. Die Crimp-Prothesen weisen im Vergleich zu den Clip-Prothesen ein ver-
gleichsweise hohes Scha¨digungsrisiko auf. Bei statischen Verschiebungen von Hammer und
Amboss, wie sie durch allta¨gliche Umgebungsdruckschwankungen hervorgerufen werden,
zeigt das IM-Gelenk die in der Literatur beschriebenen Gleitbewegungen. Daru¨berhinaus
zeigen die Messungen nun, dass sich Hammer und Amboss bei u¨berma¨ßigen statischen Be-
lastungen wieder gemeinsam bewegen. Es scheint so, als ob sich das IM-Gelenk versteift,
um einer Disartikulation vorzubeugen.
Schließlich werden im letzten Abschnitt die Messungen am aktiven Implantat Carina vor-
gestellt. Die Antriebsspitze des Implantats fu¨hrt entgegen den Erwartungen eine ausge-
pra¨gt ra¨umliche Bewegung aus. Der Aktor zeigt bei Belastung zuna¨chst eine unvera¨nderte
Charakteristik. Ab einer gewissen Vorspannkraft beginnt jedoch die Antriebsleistung stark
einzubrechen. In Bezug auf die klinische Anwendung muss dies beachtet werden, um bei zu
starkem Verspannen des Aktors gegen die Ossikelkette nicht unno¨tige Leistungseinbußen
zu riskieren.
4.1 In-Plane Steigbu¨gelbewegungen
Die vom 3D-LDV aufgenommenen Messdaten entstammen den Punktbewegungen der
tatsa¨chlichen Messebene K0′ und sind auf das tatsa¨chliche Lasersystem KL′ bezogen.
Wird bei der Rekonstruktion der Steigbu¨gelbewegung davon ausgegangen, dass der 3D-
LDV ideal orientiert ist (KL′ = KL) und die Glasku¨gelchenschicht auf der Fußplatte ver-
nachla¨ssigt werden kann (K0′ = K0), dann werden die berechneten Steigbu¨gelbewegungen
mit q0′ = [x0′ y0′ z0′ α0′ β0′ γ0′ ]
T bezeichnet. Sie unterscheiden sich im Normalfall von den
theoretisch richtigen Steigbu¨gelbewegungen q0 des idealen, angenommenen Bezugsystems
K0, da obige Annahmen beim realen Messaufbau meistens nicht zutreﬀen, das heißt die
Dicke der Glasku¨gelchenschicht nicht vernachla¨ssigbar ist und der Laser eine gewisse Fehl-
orientierung aufweist. Daher treten in den rekonstruierten Steigbu¨gelbewegungen q0′ und
den daraus berechneten In-Plane Parametern die in Abschnitt 3.2.1.3 diskutierten Fehler
auf.
Die Auswirkungen einer Glasku¨gelchenschicht oder einer Laserverdrehung ko¨nnen zwar,
wie im Anhang A.1 gezeigt, mathematisch angegeben und bei der Rekonstruktion der
Steigbu¨gelbewegung entsprechend beru¨cksichtigt werden. Allerdings sind die tatsa¨chlichen
Werte der Schichtdicke und Laserorientierung nicht bekannt, es ko¨nnen jedoch Grenzen
abgescha¨tzt werden. Dies wird beim Suchen der Ebene minimaler In-Plane Bewegungen,
der sogenannten K1-Ebene, ausgenu¨tzt, indem innerhalb eines automatisierten Prozesses
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neben der Position und Orientierung der K1-Ebene auch Schichtdicke und Laserorien-
tierung variiert werden. Bei jeder Vera¨nderung von Schichtdicke und Laserorientierung
werden die Steigbu¨gelbewegungen neu berechnet und darauf basierend Position und Ori-
entierung der K1-Ebene neu bestimmt. Diejenige Schichtdicke und Laserorientierung so-
wie Position und Orientierung der K1-Ebene, bei denen die In-Plane Bewegungen in der
K1-Ebene am kleinsten werden, stellen die Lo¨sung des Minimierungsproblems dar.
Im folgenden Abschnitt werden zuna¨chst die kolbenfo¨rmige Bewegungskomponente y0′ der
”urspru¨nglichen” Steigbu¨gelbewegungen q0′ mit Literaturdaten verglichen und anschlie-
ßend alle sechs Bewegungskomponenten einschließlich der daraus abgeleiteten In-Plane
Parameter der K0′-Ebene gezeigt. Diesen Ergebnissen werden die im Bezugsystem K1
gefundenen Steigbu¨gelbewegungen q1 gegenu¨bergestellt sowie die Positionen und Ori-
entierungen der K1-Ebene einschließlich der dazugeho¨rigen Glasku¨gelchenschichtdicken
und Laserorientierungen vorgestellt und diskutiert. Abschließend werden Konsequenzen
der In-Plane Bewegungen fu¨r die in der Ho¨rforschung ga¨ngigen 1D-LDV Messungen am
Steigbu¨gel aufgezeigt.
4.1.1 Vergleich der Steigbu¨gelbewegungen mit Literaturdaten
Abbildung 4.1 zeigt die aus Messungen an fu¨nf Felsenbeinen gemittelte und auf den
Anregungsschalldruck bezogene kolbenfo¨rmige Steigbu¨gelbewegung y0′ im Vergleich mit
Messdaten von [AsaiRobersonGoode97], [HatoStenfeltGoode03], [SimEtAl10a] und dem
ASTM Standard F2505.24930 (ASTM, 2005, Steigbu¨gelverschiebungen eines normalen
Felsenbeins (5%/95% Perzentile)). Es muss zwischen Felsenbeinen mit oﬀener und intak-
ter Cochlea unterschieden werden, da das Ablassen der Innenohrﬂu¨ssigkeit die schwingen-
de Masse und die Da¨mpfung signiﬁkant reduziert. So ist versta¨ndlich, dass beim Ero¨ﬀnen
der Cochlea die Hauptresonanz bei circa 1 kHz prominenter in Erscheinung tritt und
sich zu ho¨heren Frequenzen verschiebt sowie die Amplituden im ho¨heren Frequenzbereich
ansteigen gegenu¨ber dem geschlossenen Zustand. In [HatoStenfeltGoode03] wird aufge-
zeigt, dass die Innenohrﬂu¨ssigkeit hauptsa¨chlich die kolbenfo¨rmige Steigbu¨gelbewegung
beeinﬂusst, die Kippbewegungen hingegen nur wenig. Konsequenterweise sind also die
Kippanteile in der Steigbu¨gelbewegung bei intakter Cochlea vergleichsweise gro¨ßer als bei
oﬀener Cochlea. Jedoch ist in Abbildung 4.1 zu sehen, dass sich das qualitative Verhalten
der Transferfunktion, was die Frequenzantwort bei niedrigen Frequenzen und den Ampli-
tudenabfall von circa 40 dB/Dekade betriﬀt, zwischen oﬀener und intakter Cochlea kaum
a¨ndert.
In den gemessenen Transferfunktionen sind zwei Resonanzen besonders deutlich sicht-
bar. Die erste prominente Amplitudenerho¨hung ist bei circa 850 Hz und variiert bei den
fu¨nf Felsenbeinen zwischen 800 Hz und 1100 Hz. Dies deckt sich mit Beobachtungen von






























Abbildung 4.1: Aus Messungen an fu¨nf Felsenbeinen gemittelte und auf den Anregungs-
schalldruck im Ohrkanal bezogene kolbenfo¨rmige Steigbu¨gelamplitude y0′ im Vergleich
mit Literaturdaten. Die Fehlerbalken repra¨sentieren die Standardabweichung.
In gleicher Weise zeigen Untersuchungen von [SilmanSilverman91] die Hauptresonanz zwi-
schen 800 Hz und 1200 Hz. Eine weitere Amplitudenerho¨hung ﬁndet sich zwischen 2 und
3 kHz. Typischerweise liegt in diesem Frequenzbereich die Resonanzfrequenz des Ohrka-
nals [HuddeSchmidt09, Freitag04]. Sowohl in den eigenen Messungen als auch bei den aus
der Literatur herangezogenen ist dieser allerdings durch einen deutlich ku¨rzeren ku¨nstli-
chen Ohrkanal ersetzt, dessen Resonanzfrequenz oberhalb 10 kHz liegt, so dass die Reso-
nanzerscheinung bei 2 - 3 kHz auf die Eigenschaften der Mittelohrkette zuru¨ckzufu¨hren
sein muss.
Der Vergleich mit dem ASTM Standard zeigt, dass die Transferfunktionen der vermes-
senen fu¨nf Felsenbeine eine typische Charakteristik aufweisen. Da sich der ASTM Stan-
dard auf Felsenbeine mit intakter Cochlea bezieht, ist es aufgrund obiger Erla¨uterungen
versta¨ndlich, dass die gemessen Transferfunktionen an der oberen ASTM Grenze liegen.
4.1.2 In-Plane Bewegungen in der K0′-Ebene und K1-Ebene
Abbildung 4.2 stellt den gemittelten Amplitudengang der drei translatorischen (links) und
drei rotatorischen (rechts) Steigbu¨gelbewegungen q0′ dar, wie sie sich unter der Annah-
me eines ideal orientierten 3D-LDVs und einer vernachla¨ssigbaren Glasku¨gelchenschicht
ergeben. Die Bewegungsgro¨ßen sind auf den Schalldruck im Ohrkanal bezogen und deren
Standardabweichungen durch die schattierten Fehlerkorridore in einer Richtung angezeigt.
Die in grau dargestellten gemittelten Strukturschwingungen der Felsenbeine sind an ei-
nem Punkt außerhalb der Fußplatte aufgenommen und repra¨sentieren das Rauschniveau
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der Messung. Das Signal-Rausch-Verha¨ltnis beﬁndet sich in Bezug auf die kolbenfo¨rmige
Bewegungskomponente y0′ im gesamten Frequenzbereich oberhalb 40 dB. Die amplitu-
denma¨ßig kleineren Translationskomponenten x0′ und z0′ erreichen hingegen nur im Fre-
quenzbereich von 300 - 7000 Hz Werte oberhalb 20 dB, weshalb die Messergebnisse im
Folgenden nur in diesem Frequenzbereich sinnvoll interpretiert werden ko¨nnen.


Abbildung 4.2: Gemittelter Amplitudengang der drei translatorischen (links) und drei
rotatorischen (rechts) Steigbu¨gelbewegungen bezogen auf den Schalldruck im Ohrkanal.
Die Standardabweichungen sind anhand der schattierten Fehlerkorridore veranschaulicht.
Auf der linken Seite von Abbildung 4.3 sind die In-Plane Parameter dargestellt, welche
die Bewegungsanteile des Steigbu¨gels in der K0′-Ebene veranschaulichen. Sie variieren im
betrachteten Frequenzbereich nur wenig, erreichen aber vor allem in der Tx Komponente,
die sich auf die In-Plane Bewegung entlang der langen Achse bezieht, erstaunlich hohe
Werte von circa 30%. In Tabelle 4.1 sind die zwischen 300 Hz und 7000 Hz gemittelten
In-Plane Parameter jedes einzelnen Felsenbeins sowie der Mittelwert aller fu¨nf Felsenbeine
einschließlich der dazugeho¨rigen Standardabweichungen aufgelistet. Der Parameter Tx be-
sitzt im Mittel einen Wert von 19.1%, Tz von 10.8% und Tβ von 5.6%. Vor allem die durch
Tx charakterisierten In-Plane Bewegungen sind damit in einer nicht vernachla¨ssigbaren
Gro¨ßenordnung.
Es zeigt sich jedoch, dass die In-Plane Bewegungen durch die Beru¨cksichtigung von
evtl. vorhandenen Glasku¨gelchenschichten und Laserfehlorientierungen in einer zur K0′-
Ebene leicht verschobenen und verdrehten K1-Ebene signiﬁkant kleiner werden, wie auf
der rechten Seite von Abbildung 4.3 und Tabelle 4.1 zu sehen ist. Auﬀa¨llig ist, dass
sich die In-Plane Parameter im Frequenzbereich von 300 Hz bis 7000 Hz drastisch ver-
ringern, wa¨hrend sie sich außerhalb dieses Bereichs kaum vera¨ndern. Dies ist darauf
zuru¨ckzufu¨hren, dass die Messdaten unterhalb 300 Hz und oberhalb 7000 Hz vom Mess-
























































Abbildung 4.3: In-Plane Parameter der K0′-Ebene (links) und K1-Ebene (rechts).
Tabelle 4.1: Zwischen 300 Hz und 7000 Hz gemittelte In-Plane Parameter.
Felsenbeinnummer
In-Plane Parameter In-Plane Parameter
K0′-Ebene [%] K1-Ebene [%]
Tx Tz Tβ Tx Tz Tβ
1 25.0 15.0 7.4 2.5 3.7 7.3
2 22.4 15.9 6.7 3.6 8.6 5.7
3 21.0 7.1 4.1 2.8 4.0 4.2
4 3.8 7.1 4.1 2.2 3.3 3.3
5 23.5 8.8 5.7 3.6 5.0 4.7
Mittelwert 19.1 10.8 5.6 2.9 4.9 5.0
Standardabweichung 8.7 4.3 2.5 0.6 2.2 1.5
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rakter aufweisen. Daher besteht nur noch ein schwacher kausaler Zusammenhang zwi-
schen Vera¨nderungen in der Messdatenauswertung aufgrund der Beru¨cksichtigung von
Glasku¨gelchen und Laserfehlorientierungen und den resultierenden In-Plane Parametern,
was im Gegensatz dazu fu¨r den Frequenzbereich zwischen 300 Hz und 7000 Hz oﬀensicht-
lich der Fall zu sein scheint.
Verfolgt man weiterhin anhand von Abbildung 4.4 die Vera¨nderungen in allen sechs Bewe-
gungskomponenten, ausgehend von den urspru¨nglichen Steigbu¨gelbewegungen q0′ hin zu
den Steigbu¨gelbewegungen q1, so fa¨llt auf, dass vor allem die Translationskomponenten
x1 und z1 drastisch kleiner werden, hingegen die kolbenfo¨rmige Bewegungskomponente
und die Rotationen nur kleine A¨nderungen aufweisen. Dies spiegeln auch die in Tabel-
le 4.1 angegebenen mittleren In-Plane Parameter der K1-Ebene wieder, bei denen sich
im Mittelwert aller fu¨nf Felsenbeine drastische Verkleinerungen in Tx von 19.1% auf 2.9%
und in Tz von 10.8% auf 4.9% zeigen, Tβ sich jedoch nur von 5.6% auf 5.0% verringert.
Die Ursache dafu¨r liegt in der im Vergleich zu Tβ viel ho¨heren Sensitivita¨t der In-Plane
Parameter Tx und Tz auf die Orientierung der betrachteten Ebene K1, wie es das Beispiel
in Abschnitt 3.2.1.3 illustriert, sowie einer ho¨heren Sensitivita¨t auf Fehlorientierungen des
Lasers, wie es die Fehlerbetrachtungen in Abschnitt 3.2.1.3 zeigen.
Abbildung 4.4: Gemittelter Amplitudengang der drei translatorischen (links) und drei
rotatorischen (rechts) Steigbu¨gelbewegungen q1 im Vergleich zu den urspru¨nglichen
Steigbu¨gelbewegungen q0′ .
Nachdem zu sehen ist, dass die In-Plane Bewegungen in der K1-Ebene ver-
nachla¨ssigbar klein werden, stellt sich die Frage nach deren anatomischer Lage sowie den
Glasku¨gelchenschichtdicken und Laserorientierungen, mit der die K1-Ebene berechnet
wurden. Tabelle 4.2 gibt hierzu einen U¨berblick. Die Position der K1-Ebene bezu¨glich
des angenommenen Fußplattenkoordinatensystems K0 ist durch den Positionsvektor
rOO1 beschrieben, welcher vom Ursprung des K0 Systems (Mittelpunkt der medialen
Fußplattenebene) zum Ursprung des K1 Systems weist. Der Raumwinkel ψ zwischen
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der yK0- und der yK1-Achse, das heißt den Fla¨chennormalen der K0- bzw. K1-Ebene,
weist die Orientierung der K1-Ebene aus. Der Parameter b bezeichnet die Dicke der
Glasku¨gelchenschicht und ϕ den Raumwinkel zwischen der optischen Achse yKL′ des
Lasers und der Fla¨chennormalen yK0 der K0-Ebene.
Tabelle 4.2: Position rOO1 und Orientierung ψ der K1-Ebene einschließlich der dazu-
geho¨rigen Glasku¨gelchenschichtdicken b und Laserorientierungen ϕ.
Felsenbeinnummer
rOO1 [μm] ψ b ϕ
x y z [◦] [μm] [◦]
1 259 -196 241 3.2 341 6.4
2 273 -58 266 4.7 59 9.8
3 298 -167 -268 5.7 252 7.4
4 287 -117 194 5.4 121 1.6
5 289 -51 297 4.5 51 7.1
Mittelwert 281 -118 146 4.7 165 6.5
Standardabweichung 15.3 -64 234.5 1.0 127 3
Die K1-Ebene ist im Mittel um 281 μm in positiver x- und um 146 μm in positiver z-
Richtung verschoben. In Anbetracht einer Fußplattenbreite von 3 mm und einer Ho¨he
von 1.5 mm, entsprechen diese Werte weniger als 10% und sind somit durchaus im Be-
reich des Mo¨glichen. Ferner ist die K1-Ebene durchschnittlich um 118 μm in lateraler, das
heißt negativer yK0-Richtung verschoben, was bei einer ungefa¨hren Fußplattendicke von
250 μm [FarahaniNooranipour08] bedeutet, dass sich die K1-Ebene etwa in der Mitte der
Steigbu¨gelfußplatte beﬁndet. Sie ist im Schnitt um circa 4.7 ◦ gegenu¨ber der K0-Ebene
geneigt. Um beurteilen zu ko¨nnen, ob dies einer anatomisch sinnvollen Lage entspricht,
werden die geometrischen Eigenschaften der fu¨nf Steigbu¨gel anhand von μ-CT Unter-
suchungen genauer betrachtet. Neben der K0-Ebene als Approximation der medialen
Steigbu¨geloberﬂa¨che, wird eine weitere Ebene betrachtet, deren Fla¨chennormale vom Mit-
telpunkt der medialen Fußplattenﬂa¨che aus zum Mittelpunkt des Steigbu¨gelkopfs weist.
In den fu¨nf Felsenbeinen ergibt sich zwischen diesen beiden Ebenen ein Raumwinkel von
7.5 ± 1.3◦. Folglich ist die Abweichung der K1-Ebene von der K0-Ebene um 4.7 ± 1.0◦ ein
plausibler Wert. Abbildung 4.5 zeigt die beiden Ebenen, wobei die blaue Ebene zusa¨tzlich
um 118 μm nach lateral verschoben ist, wie es im Fall der K1-Ebene der Fall ist.
Neben den erwa¨hnten Positionen und Orientierungen der K1-Ebene sind die ebenfalls
in Tabelle 4.2 aufgefu¨hrten Glasku¨gelchenschichtdicken b und Laserorientierungen ϕ zu
nennen. Die Schichtdicke b liegt mit einem Mittelwert von 165 μm mit einer Ausnahme
immer innerhalb der eingangs abgescha¨tzen Grenze des Mo¨glichen von circa 50 - 300 μm.
Der kleinste auftretende Wert von 51 μm entspricht in etwa dem Durchmesser eines
Glasku¨gelchens. Gleichermaßen ist auch eine durchschnittliche Fehlorientierung des Lasers
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Abbildung 4.5: Die vom Steigbu¨gelkopf ausgehende Deﬁnition einer Fußplattenebene
(blau) und die K0-Ebene (rot) zeigen betra¨chtliche Orientierungsunterschiede, so dass
eine Neigung der K1-Ebene von 4.7
◦ durchaus plausibel erscheint.
von 6.5 ± 3.0◦ als realistisch einzuscha¨tzen, beru¨cksichtigt man die in Abschnitt 3.2.1.3
erwa¨hnten Unsicherheiten in der Laserorientierung von etwa 7.5 ± 3.4◦.
Es kann festgehalten werden, dass der Steigbu¨gel in der K1-Ebene nur vernachla¨ssigbar
kleine In-Plane Bewegungen ausfu¨hrt und dieK1-Ebene bezu¨glich derK0-Ebene im Mittel
um 118 μm in lateraler Richtung versetzt und um 4.7◦ geneigt ist. Unter Beru¨cksichti-
gung der in Tabelle 4.2 aufgefu¨hrten Glasku¨gelchenschichtdicken und Laserorientierungen
ko¨nnen nun die In-Plane Parameter der idealen K0-Ebene rekonstruiert werden. Es er-
geben sich fu¨r die fu¨nf Felsenbeine die in Abbildung 4.6 gezeigten Mittelwerte mit den
dazugeho¨rigen Standardabweichungen. Wie zu erwarten, liegen die ermittelten In-Plane
Parameter zwischen den Werten der K0′-Ebene und denen der K1-Ebene. Sie zeigen im
Frequenzbereich zwischen 300 Hz und 7000 Hz fu¨r Tx einen durchschnittlichen Wert von


























Abbildung 4.6: In-Plane Parameter der K0-Ebene.
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4.1.3 Konsequenzen der In-Plane Bewegungen fu¨r 1D-LDV
Messungen auf der Steigbu¨gelfußplatte
In der Literatur ﬁndet man meist die Bestimmung der drei dominanten Steigbu¨gelbewe-
gungen (kolbenfo¨rmige Steigbu¨gelbewegung y0 und Kippbewegungen α0 bzw. γ0) basie-
rend auf 1D-LDV bzw. 1D-SLDV Messungen auf der Fußplatte. Es stellt sich die Frage,
inwieweit die kleinen, aber dennoch vorhandenen In-Plane Bewegungen das Messergebnis
beeinﬂussen. Im Folgenden wird von Messungen auf der (idealen) medialen Fußplatte-
nebene (K0-Ebene) ausgegangen, es ist jedoch zu erwarten, dass sich die laterale Seite
a¨hnlich wie die mediale Seite verha¨lt, da die K1-Ebene in der Mitte der Fußplatte liegt,
und sich somit die Ergebnisse na¨herungsweise u¨bertragen lassen.
Abbildung 4.7 schildert zwei Messsituationen. Im Fall ohne In-Plane Bewegungen ver-
schieben sich die Fußplattenpunkte ausschließlich in yK0-Richtung, so dass sich uyi und
ui gleichen. Der 1D-LDV detektiert die Bewegungskomponente um = ui cos(ϕ). Sind In-
Plane Bewegungen vorhanden, so enthalten die Punktverschiebungen Anteile in xK0- und
zK0-Richtung. Die gemessene Verschiebung eines um den Winkel ϕ zur Fußplattenebene
geneigten Lasers, setzt sich im Allgemeinen aus allen Anteilen uxi , uyi und uzi zusam-
men. Fu¨r die in Abbildung 4.7 skizzierte Situation ergibt sich um = cos(ϕ) (uxi + uyi).
Mit dem 1D-LDV ko¨nnen die einzelnen Bewegungsanteile jedoch nicht getrennt erfasst
werden, weshalb bei der Rekonstruktion der Steigbu¨gelbewegung im Allgemeinen ange-
nommen werden muss, dass uxi und uzi gleich Null sind und somit ui = uyi = um / cos(ϕ)
entspricht. Dies ist jedoch, wie Abbildung 4.7 zeigt, oﬀensichtlich nicht der Fall und fu¨hrt
zu einer fehlerhaften Bestimmung der kolbenfo¨rmigen Steigbu¨gelbewegung y0 und den
Kippbewegungen α0 bzw. γ0.
Abbildung 4.7: Fehler bei 1D-LDV Messungen aufgrund von In-Plane Bewegung.
Um die Gro¨ße des Fehlers abscha¨tzen zu ko¨nnen, wird in einer Simulation die in Ab-
bildung 4.6 gezeigte Steigbu¨gelbewegung vorgegeben und eine 1D-LDV Messung auf der
Fußplatte nachgestellt. Es werden mit dem 1D-LDV die Bewegungen derselben neun Mess-
punkte wie bei den realen 3D-LDV Messungen aufgezeichnet. Allerdings werden an den
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Messpunkten nicht alle Bewegungskomponenten uxi , uyi und uzi beru¨cksichtigt, sondern
davon ausgegangen, dass uxi = uzi = 0 ist und uyi = um /cos(ϕ) entspricht. Der dadurch
entstehende Fehler kommt durch das Verha¨ltnis zwischen den vorgegebenen, bekannten
Steigbu¨gelbewegungen y0, α0 und γ0 und den rekonstruierten Steigbu¨gelbewegungen y0,
α0 und γ0 zum Ausdruck
















Ist der Laser senkrecht auf die Messebene gerichtet, so entsteht kein Fehler, da die gemes-
sene Verschiebung um, wie angenommen, tatsa¨chlich der y-Verschiebung uyi entspricht.
Mit zunehmender Schra¨gstellung nimmt der Fehler exponentiell zu. Bei einer Schra¨gstel-
lung von ϕ =90◦ wird der Fehler theoretisch Unendlich groß, da der Laser senkrecht zur
y-Richtung steht und die Komponenten der kolbenfo¨rmigen Bewegungen sowie der Kipp-
bewegungen gar nicht mehr erfasst. Fu¨r typische Neigungswinkel bis zu 45◦ bleibt der
Fehler in der y0 Komponente unterhalb 6.4 dB, fu¨r α0 unterhalb 4.1 dB und fu¨r γ0 un-
terhalb 4.3 dB. U¨ber die Relevanz dieser Fehlergro¨ßen entscheidet letztlich die geforderte
Aussagegenauigkeit der Messung. In vielen Messungen sind jedoch Fehler dieser Gro¨ßen-
ordnung auf dem Hintergrund anderer weit gro¨ßerer Fehlerquellen sowie interindividueller
Unterschiede vernachla¨ssigbar.
4.2 Kraft-Verschiebungsmessungen am Steigbu¨gel
In diesem Abschnitt werden die nichtlinearen Steiﬁgkeitseigenschaften des Ringbands und
der Ossikelkette anhand der Kraft-Verschiebungsmessungen bei Punkt- und Fla¨chenlast
(zweites und drittes Messverfahren) diskutiert. Bei beiden Messverfahren wird eine
Kraft auf der Steigbu¨gelfußplatte aufgebracht und die ra¨umlichen Verschiebungen des
Steigbu¨gels erfasst. Ein wesentlicher Unterschied in den beiden Verfahren ist die Art der
Krafteinleitung, die im zweiten Messverfahren als punktuelle Einzelkraft und im dritten
als Fla¨chenkraft (Druck) erfolgt, wie Abbildung 4.8 zeigt. Die punktuelle Krafteinleitung
erlaubt es, exzentrisch Kra¨fte aufzubringen und damit die Steiﬁgkeitsverteilung des Ring-
bands pra¨ziser zu untersuchen. Nachteilig ist die einseitige Ankopplung der Nadel an die
Fußplatte, da so keine Zugkra¨fte aufgebracht werden ko¨nnen, was hingegen beim drit-
ten Messverfahren durch das Aufbringen von U¨ber- und Unterdruck problemlos mo¨glich
ist. Allerdings kann hier der Kraftangriﬀspunkt nicht variiert werden, da der Druck stets
wie eine a¨quivalente Einzelkraft im Fla¨chenschwerpunkt der Fußplatte wirkt. Ein weite-
rer Unterschied der beiden Messverfahren ist, dass die Anregungsgeschwindigkeiten beim
dritten Messverfahren deutlich gro¨ßer sind als beim zweiten. Dies ru¨hrt daher, dass mit
dem 3D-LDV nur Geschwindigkeiten erfasst werden ko¨nnen und somit im Gegensatz zum
1D-LDV keine rein statischen Verschiebungsmessungen mo¨glich sind. Als Positivum des
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dritten Messverfahrens ist die noch vorhandene Innenohrﬂu¨ssigkeit zu erwa¨hnen, da sie
einer Austrockung der Felsenbeine entgegenwirkt.
Abbildung 4.8: Prinzipskizze des zweiten (links) und dritten Messverfahrens (rechts).
Mit beiden Messverfahren wird jeweils ein Felsenbein mit intakter Ossikelkette und eines
mit separiertem Steigbu¨gel untersucht. Im Folgenden werden zuna¨chst einige in den Mes-
sungen beobachteten viskoelastischen Pha¨nome gezeigt. Anschließend werden die gemesse-
nen ra¨umlichen Steigbu¨gelverschiebungen am separierten Steigbu¨gel und an der intakten
Kette vorgestellt und die Ergebnisse der beiden Messverfahren untereinander und mit Li-
teraturdaten verglichen und diskutiert. Die Darstellung der Steigbu¨gelbewegungen erfolgt
anhand der Verschiebungen des Steigbu¨gelkopfs. Fu¨r die drei Bewegungskomponenten xH ,
yH und zH wird durchgehend das in Abbildung 4.8 gezeigte Farbschema verwendet.
4.2.1 Viskoelastische Pha¨nomene in den Messungen
Bei der Beschreibung der viskoelastischen Pha¨nomene wird aus Gru¨nden einer u¨bersicht-
licheren Darstellung ausschließlich die kolbenfo¨rmige Steigbu¨gelbewegung yH gezeigt. In
Abbildung 4.9 ist ein typischer Kraft-Verschiebungsverlauf des zweiten Messverfahrens
u¨ber drei Belastungszyklen zu sehen. Die Kraft wird, wie in Abschnitt 3.2.2.2 beschrie-
ben, kontinuierlich mit konstanter Belastungsgeschwindigkeit (85 μm/s) aufgebracht und
am unteren und oberen Umkehrpunkt fu¨r eine Haltezeit von 0.35 s gehalten. Zu Beginn
der Belastung wird der Steigbu¨gel durch die einwirkende Kraft aus der Ruhe heraus in
Bewegung gesetzt und es zeigt sich aufgrund von Da¨mpfungserscheinungen ein degressi-
ver Kurvenverlauf. Bei ho¨heren Belastungen wird die Kurve aufgrund des nichtlinearen
Steiﬁgkeitsverhaltens zunehmend progressiv. Am oberen Umkehrpunkt treten wa¨hrend
der Haltezeit Kriechprozesse auf, bei denen die Fußplatte der wirkenden Kraft ausweicht.
Die nun folgende Entlastungskurve verla¨uft steiler als die Belastungskurve, was auf ein
dissipatives Materialverhalten schließen la¨sst. Ab dem Punkt, an dem die Kraft wieder
den Nullpunkt erreicht, steht die Nadel nicht mehr im Kontakt mit der Fußplatte, da sie
schneller in die Ausgangslage zuru¨ckgefahren wird als der Steigbu¨gel folgen kann. Hat
die Nadel ihre Ausgangslage erreicht, so beginnt nach der Haltezeit der zweite Belas-
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tungszyklus. Der Steigbu¨gel startet nun nicht mehr in der Ausgangslage. Der folgende
Belastungszyklus zeigt eine etwas vera¨nderte Charakteristik, wohingegen sich der zweite
und dritte Zyklus kaum noch unterscheiden. Das Gewebe ist nun vorkonditioniert und ein
stationa¨rer Grenzzyklus erreicht. Wird die Belastungssituation beispielsweise durch eine
Erho¨hung der Anregungsamplitude vera¨ndert, so a¨ndert sich auch der Grenzzyklus und


















Abbildung 4.9: Kraft-Verschiebungskurven zeigen das Pha¨nomen der Vorkonditionierung.
Abbildung 4.10 zeigt drei Kraft-Verschiebungskurven des dritten Messverfahrens, die bei
harmonischer Anregung von 12 Hz und Anregungsamplituden von 50 daPa, 100 daPa und
400 daPa gemessen wurden. Die Kurvenverla¨ufe geben jeweils den stationa¨ren Grenzzy-
klus wieder. Vergleicht man anhand der in Abbildung 4.10 eingezeichneten Geraden die
Steigungen beim Nulldurchgang, so sind bei gro¨ßeren Belastungsamplituden geringere
Steigungen zu erkennen und dies obwohl sich bei gleichbleibender Anregungsfrequenz mit
zunehmenden Dru¨cken ho¨here Belastungsgeschwindigkeiten einstellen. Dies deutet dar-
auf hin, dass die Ba¨nder bei gro¨ßeren Dehnungen ein weicheres Verhalten im Bereich der
Nulllage zeigen. Diese Beobachtung korreliert mit der allgemein bekannten Erfahrung bei
Dehnu¨bungen vor dem Sport, nach der bei sta¨rkerer Dehnung des Bandapparats auch
eine gro¨ßere Beweglichkeit erreicht wird.
Bei Weichgewebe ist außerdem eine Abha¨ngigkeit des Kraft-Verschiebungsverlaufs von
der Dehnrate bzw. Anregungsgeschwindigkeit festzustellen. Da das Gewebe bei ho¨heren
Geschwindigkeiten weniger Zeit fu¨r die intra- und intermolekularen Umbauprozesse der
Makromoleku¨kle hat, die nach [Gedde95] auch fu¨r die auftretenden Kriechprozesse ver-
antwortlich sind, nimmt mit der Dehnrate die von der Da¨mpfung hervorgerufene Kraft
gegen Verschiebung zu. Abbildung 4.11 zeigt dieses Pha¨nomen anhand zweier Messungen
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Abbildung 4.10: Die Belastungsamplitude beeinﬂusst den vorkonditionierten Grenzzyklus.
des dritten Messverfahrens. Mit zunehmender Anregungsfrequenz zeigen sich hier steilere
Kraft-Verschiebungsverla¨ufe.

















Abbildung 4.11: Kraft-Verschiebungsverla¨ufe zeigen die Dehnungsratenabha¨ngigkeit.
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4.2.2 Steigbu¨gelverschiebungen des separierten Steigbu¨gels
Die Kraft-Verschiebungsmessungen am separierten Steigbu¨gel, bei denen der Steigbu¨gel
nur noch u¨ber das Ringband mit dem ovalen Fenster verbunden ist, zielen darauf ab, die
komplexen und fu¨r die Funktionsweise des Mittelohrs wichtigen nichtlinearen Versteifungs-
eigenschaften des Ringbands na¨her zu beleuchten. Dazu werden zuna¨chst die Ergebnisse
bei Punktlast (zweites Messverfahren) betrachtet. Abbildung 4.12 zeigt wie der Kraft-
Verschiebungsverlauf aus dem zeitlichen Verlauf der Kraft- und Verschiebungskurven
hervorgeht. Der U¨bersichtlichkeit halber ist nur die kolbenfo¨rmige Steigbu¨gelbewegung
yH dargestellt. Die Kraft greift im Zentrum der Fußplatte an und wird, wie in Ab-
schnitt 3.2.2.2 beschrieben, stufenfo¨rmig aufgebracht. Wa¨hrend der 15 Sekunden langen
Haltephase treten Relaxationsprozesse auf, in denen Kraft und Verschiebung auf die stati-
sche Gleichgewichtslage zustreben. Diese wird jedoch nur na¨herungsweise erreicht, da die
Kriechprozesse innerhalb der Haltezeit nicht vollsta¨ndig abgeschlossen werden ko¨nnen.
Aus diesem Grund unterscheiden sich die rot markierten ”Gleichgewichtslagen” im Be-
und Entlastungspfad und liegen in der Kraft-Verschiebungskurve nicht genau aufeinan-
der. Fu¨r die folgenden Betrachtungen werden ausschließlich diese statischen Gleichge-
wichtslagen herangezogen. In einem spa¨teren Abschnitt wird anhand des zeitlichen Kraft-
Verschiebungsverlaufs der einzelnen Stufen der Einﬂuss der Vorspannung auf die visko-
elastischen Eigenschaften untersucht.
Abbildung 4.13 stellt alle drei Verschiebungskomponenten des Steigbu¨gelkopfs an den
statischen Gleichgewichtslagen dar, wobei die yH-Verschiebung derjenigen aus Abbil-
dung 4.12 entspricht. Zur Veranschaulichung der ra¨umlichen Steigbu¨gelbewegung ist in
Abbildung 4.13(a) die Steigbu¨gelkopftrajektorie in 60-fach u¨berho¨hter Darstellung gezeigt
[Ihrle10]. Die dazugeho¨rigen Kraft-Verschiebungsverla¨ufe der einzelnen Komponenten sind
in Abbildung 4.13(b) wiedergegeben. Es zeigt sich, dass der Steigbu¨gel unter dem Kraft-
angriﬀ in lateraler Richtung eine betra¨chtliche Drehbewegung um die lange und kurze
Achse ausfu¨hrt, so dass die Querverschiebungen xH und zH in einer a¨hnlichen Gro¨ßen-
ordnung liegen wie die kolbenfo¨rmige Verschiebung yH . Der Steigbu¨gel dreht sich um den
posterior-inferior gelegenen Bereich der Fußplatte. Da der Kraftangriﬀ zentrisch erfolgt,
weist dies auf eine ortsabha¨ngige Steiﬁgkeitsverteilung des Ringbands hin.
Die geometrischen Abmaße des Ringbands stu¨tzen diese Aussage. In [Beck79, BolzLim72,
Lim70, GuinanPeake67, Brunner54, Eysell70] ﬁnden sich quantitativ zwar sehr unter-
schiedliche Angaben, die jedoch qualitativ u¨bereinstimmen. Demnach ist der Querschnitt
des Ringbands auf der posterioren Seite schma¨ler und ho¨her als auf der anterioren Sei-
te, so dass posterior eine ho¨here Schersteiﬁgkeit entsteht. Elektronenmikroskopuntersu-
chungen von [Graham85] zeigen daru¨berhinaus, dass die posteriore Fußplattenseite von
beachtlichen Faserverbu¨nden umschlungen wird, die zusa¨tzlich Festigkeit geben. Erstaun-
licherweise kam [Helmholtz69] schon Ende des 19. Jahrhunderts durch mikroskopische
Untersuchungen qualitativ zu demselben Ergebnis:
”
Die Einheftung der Steigbu¨gelbasis
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Abbildung 4.12: Aufbau einer Kraft-Verschiebungskurve (rechts) aus dem zeitlichen Ver-
lauf von Kraft und Verschiebung (links) fu¨r den Fall des zweiten Messverfahrens mit
stufenfo¨rmigem Kraftverlauf.
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(a) Steigbu¨gelkopftrajektorie 60-fach u¨berho¨ht.




















(b) Kraft-Verschiebungskurve des Steigbu¨gelkopfs.
Abbildung 4.13: Ra¨umliche Verschiebung des separierten Steigbu¨gels bei zentrischer Be-
lastung. Du¨nn ist jeweils die Approximation mit einem kubischen Polynom eingezeichnet.
ist an ihrer unteren Seite, la¨ngs des geraden Randes der Basis etwas straﬀer als an der
oberen Seite; am festesten ist sie am hinteren Ende.“ Ebenfalls beobachtete er am separier-
ten Steigbu¨gel wie auch [Lucae64] und [Politzer68] neben den kolbenfo¨rmigen Bewegungen
“Hebelbewegungen“ des Steigbu¨gelkopfs. Er bemerkt dazu:
”
Dra¨ngt man mit einem von
der Seite des Vorhofs angesetzten Nadelknopf die Basis des Steigbu¨gels nach außen, so
macht derselbe, [. . . ], gleichzeitig eine Hebelbewegung, wodurch sich sein Ko¨pfchen nach
unten und hinten verschiebt.“ Die in Abbildung 4.13 gezeigten Steigbu¨gelbewegungen
stimmen demnach qualitativ mit den in der Literatur beschriebenen Beobachtungen
u¨berein.
Ein quantitativer Vergleich der gemessenen Kraft- und Verschiebungsgro¨ßen mit Litera-
turdaten ist nur eingeschra¨nkt mo¨glich, da zu den ra¨umlichen Bewegungen des separierten
Steigbu¨gels in der Literatur keine vergleichbaren Messungen vorliegen. Helmholtz erreichte
bei den erwa¨hnten manuellen Nadelmanipulationen durchschnittliche yH-Verschiebungen
von 25 - 33 μmmit Maximalwerten von 55 - 71 μm. Allerdings sind die dabei aufgebrachten
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Kra¨fte nicht bestimmt worden. [Waller02] ermittelte fu¨r 20 separierte Steigbu¨gel mit Hilfe
eines Schwingerregers die Resonanzfrequenz in y-Richtung und schloss unter der Annah-
me eines Einmassenschwingermodells auf die Steiﬁgkeit des Ringbands in y-Richtung. Es
ergab sich im Mittel ein Wert von 940 N/m mit einer Standardabweichung von 350 N/m.
Bestimmt man den vergleichbaren Steiﬁgkeitswert fu¨r das Felsenbein aus Abbildung 4.13
anhand der Steigung der yH-Verschiebung in der Nulllage, so ergibt sich ein Wert von
1050 N/m. Somit zeigt das vermessene Felsenbein ein leicht u¨berdurchschnittlich steifes
Verhalten. In-vivo Messungen von [GuinanPeake67] an Katzen ergaben eine maximale
kolbenfo¨rmige Verschiebung von 25 - 30 μm. Darauf basierend setzte [PriceKalb91b] in
seinem Modell des menschlichen Ohrs eine maximale Steigbu¨gelverschiebung von 20 μm
an.
[Cancura79] benutzte eine elektromagnetische Sonde um punktuell an verschiedenen Stel-
len der Fußplatte Kraft und Verschiebung zu messen. Es ergab sich eine durchschnittliche
Auslenkung von 37 - 41 μm bei einer Kraft von 10 mN, wobei er keine nichtlineare Verstei-
fung feststellte und keine signiﬁkanten Unterschiede zwischen den einzelnen Messpunkten
beobachtete. Er folgerte daraus, dass die Elastizita¨t des Ringbands entlang seines Um-
fangs vo¨llig gleich sei und der Steigbu¨gel sich nur kolbenfo¨rmig bewege. Zuna¨chst steht
dies im Kontrast zu den oben gezogenen Schlussfolgerung. Aufgrund der von [Cancura79]
angegebenen Messgenauigkeit von nur 3 μm kann jedoch geschlossen werden, dass er
Verschiebungsunterschiede auf der Fußplatte aufgrund von Kippbewegungen wohl kaum
detektieren konnte, da 3 μm Messungenauigkeit auf der Fußplatte mindestens 6 - 12 μm
am Steigbu¨gelkopf bedeuten. In Anbetracht der in Abbildung 4.13 vorgestellten Kopfbe-
wegungen, bei denen die maximale Auslenkung 16 μm betra¨gt, kann somit davon aus-
gegangen werden, dass die Messsonde keine ausreichende Messgenauigkeit aufwies, um
Aussagen u¨ber die ra¨umlichen Steigbu¨gelbewegungen treﬀen zu ko¨nnen. Ebenfalls schei-
nen die von [Cancura79] bestimmten Verschiebungen im Vergleich zu den oben erwa¨hnten
Literaturangaben und den eigenen Messungen sehr groß zu sein. Mit der von [Waller02]
ermittelten mittleren Steiﬁgkeit von 950 N/m wa¨ren die Auslenkungen bei einer Kraft
von 10 mN circa 9.5 μm, also erheblich kleiner als die von [Cancura79] ermittelten Werte
zwischen 37 und 41 μm.
Im Gegensatz zu den Messungen von [Cancura79] weisen Messungen von [GanEtAl11]
auf eine stark nichtlineare Charakteristik des Ringbands hin. Sie lassen jedoch eben-
falls keine Aussagen u¨ber die ortsabha¨ngige Steiﬁgkeitsverteilung und die ra¨umlichen
Steigbu¨gelbewegungen zu. Bei den Versuchen von [GanEtAl11] wird der Steigbu¨gel
mit Hilfe einer am Steigbu¨gelkopf angeklebten Nadel in positiver y-Richtung zum
Innenohr geschoben und die an der Nadel auftretenden Kra¨fte gemessen. Die Mes-
sungen zeigen bei 50 mN eine durchschnittliche Auslenkung von 112 μm, was im
Verha¨ltnis zu der yH-Verschiebung aus den eigenen Messungen von etwa 15 μm ver-
wunderlich hoch ist. Auf dem Hintergrund einer durchschnittlichen Ringbanddicke von
30 - 100 μm [Eysell70, Brunner54], welche in Ausnahmefa¨llen auch bis zu 200 μm
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[ArnoldBoehnkeScherer99] erreichen kann, sind die Auslenkungen von 112 μm ebenso
als außerordentlich groß zu bewerten. Es wird deshalb vermutet, dass die weiche Kle-
beschicht zwischen Nadel und Steigbu¨gelkopf die Verschiebungsmessung verfa¨lscht hat.
Darauf weist auch der von [GanEtAl11] angegebene Steiﬁgkeitswert in der Ausgangslage
von 90 N/m hin, welcher um den Faktor Zehn kleiner ist als die von [Waller02] genannten
Werte.
Untersuchungen von [Hu¨ttenbrink91] zur Rissfestigkeit des Ringbands ergaben fu¨r
den Zug am Ko¨pfchen in negativer y-Richtung eine mittlere Reißkraft von 460 mN.
[BeutnerEtAl07] und [PauLeitnerHartwein91] zeigten im Rahmen von Bruchfestigkeitsun-
tersuchungen an der Stapesfußplatte, dass Kra¨fte an der Fußplatte in Ho¨he von 680 mN
bzw. 380 mN zu einer Fraktur fu¨hren. Dies macht deutlich, dass die in den eigenen Messun-
gen aufgebrachten Kra¨fte weit unterhalb der Risskraft des Ringbands und der Bruchkraft
der Fußplatte liegen.
Abbildung 4.14 zeigt einen Kraft-Verschiebungsverlauf des dritten Messverfahrens an ei-
nem weiteren Felsenbein mit separiertem Steigbu¨gel. Die Messungen erfolgten bei har-
monischer Druckanregung von 12 Hz und einer Druckamplitude von pˆ = 200 daPa.
Die bei U¨berdruck aufgebrachte Kraftrichtung entspricht der Kraftrichtung der Einzel-
kraft im zweiten Messverfahren. Es zeigt sich qualitativ wieder eine
”
tu¨rﬂu¨gelartige“
Steigbu¨gelbewegung, deren kolbenfo¨rmige Bewegungskomponente erstaunlicherweise auch
quantitativ gut mit der des zweiten Messverfahrens u¨bereinstimmt, obwohl die Messun-
gen an verschiedenen Felsenbeinen erfolgten. Die Unterschiede in den Querverschiebun-
gen sind darauf zuru¨ckzufu¨hren, dass der zentrische Kraftangriﬀspunkt nicht genau mit
dem Fla¨chenschwerpunkt der Fußplatte u¨bereinstimmt und deshalb unterschiedliche Mo-
mentenwirkungen eingepra¨gt werden. Auf die kolbenfo¨rmige Bewegung ist dieser Einﬂuss
deutlich geringer. Die Verschiebungskomponenten yH und xH zeigen im Gegensatz zu
zH ein symmetrisches Verhalten. Es wird vermutet, dass die Asymmetrie im zH-Verlauf
von einem Fehlereinﬂuss herru¨hrt und nicht asymmetrischen Ringbandeigenschaften zu-
zuschreiben ist. So ko¨nnte es z.B. sein, dass bei der Bewegung des Steigbu¨gelkopfs nach
oben (superior) ein Faserrest des durchtrennten IS-Gelenks am gegenu¨berliegenden langen
Ambossfortsatz gestreift hat und durch den erho¨hten Widerstand in positiver z-Richtung
die Asymmetrie verursacht wurde. Da die dominanten Bewegungskomponenten yH und
xH jedoch symmetrisch sind, wird angenommen, dass das Ringband symmetrische Eigen-
schaften besitzt.
Zur Charakterisierung der ra¨umlichen Steiﬁgkeitsverteilung des Ringbands, werden fu¨r
das Felsenbein, an dem mit dem zweiten Messverfahren die Steigbu¨gelverschiebungen bei
zentrischem Kraftangriﬀspunkt bestimmt wurden, auch exzentrische Kraftangriﬀspunkte
untersucht. Abbildung 4.15(a) zeigt die ra¨umlichen Verschiebungen bei Belastung an ei-
nem mo¨glichst weit anterior (Punkt Nr. 6) und Abbildung 4.15(b) an einem mo¨glichst
weit inferior (Punkt Nr. 8) gelegenen Fußplattenpunkt. Es zeigen sich beim anterioren
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Abbildung 4.14: Kraft-Verschiebungskurve des dritten Messverfahrens am separierten
Steigbu¨gel bei harmonischer Druckanregung von 12 Hz und pˆ = 200 daPa.
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Kraftangriﬀ gro¨ßere Kopfbewegungen in x-Richtung, was darauf hindeutet, dass die pos-
teriore Ringbandseite steifer ist als die anteriore. Durch die im Vergleich zum zentrischen
Kraftangriﬀ versta¨rkte Kippbewegung um die kurze Achse nehmen sowohl die yH- als auch
die zH-Verschiebung ab. Beim inferioren Kraftangriﬀ fa¨llt auf, dass sich die Bewegung in
z-Richtung radikal a¨ndert, obwohl der Kraftangriﬀspunkt nur um etwa 300 μm vom Zen-
trum entfernt liegt. Der Kopf bewegt sich nicht mehr wie beim zentrischen und anterioren
Kraftangriﬀ in inferiorer Richtung, sondern um nahezu denselben Betrag in die entge-
gengesetzte Richtung. Der inferiore Ringbandabschnitt muss folglich steifer sein als der
superiore, da im umgekehrten Fall die Richtung der zH-Verschiebung konstant geblieben
wa¨re und sich betragsma¨ßig vergro¨ßert ha¨tte. Die Messergebnisse besta¨tigen somit die ein-
gangs von Helmholtz erwa¨hnten Beobachtungen zur Steiﬁgkeitsverteilung des Ringbands
in allen Punkten und zeigen die hohe Sensitivita¨t der Kraftangriﬀsposition in z-Richtung
auf die Kippbewegungen um die lange Achse.
Die Messungen am zentrischen, anterioren und inferioren Kraftangriﬀspunkt werden zur
Parameteranpassung eines Ringbandmodells herangezogen, das in Abschnitt 5.3.2 na¨her
beschrieben wird. Um eine eindeutige Zuordnung von Kraft und Verschiebung zu erhal-
ten, werden die gemessenen Be- und Entlastungspfade durch Polynome dritter Ordnung
approximiert. Aufgrund von Messfehlern weisen die Messkurven in der Nulllage teilweise
unphysikalische Anfangsverschiebungen auf, wie die zH-Komponente in Abbildung 4.13
zeigt. Um dies in den approximierten Kurven zu vermeiden, wird beim Ansatz der kubi-
schen Polynome vorausgesetzt, dass in der Ausgangslage sowohl Kraft als auch Verschie-
bung Null sind. Die Abbildungen 4.13 und 4.15 zeigen die approximierten Verla¨ufe jeweils
du¨nn eingezeichnet. Durch eine dichtere Anordnung der interpolierten Datenpunkte in der
oberen Ha¨lfte der Kraft-Verschiebungskurve bekommen bei der spa¨teren Parameteranpas-
sung die Datenpunkte in der Na¨he der Ausgangslage eine sta¨rkere Gewichtung.
Aus den Messungen am separierten Steigbu¨gel bleibt festzuhalten, dass das Ringband im
posterior-inferioren Bereich seine gro¨ßte Steiﬁgkeit aufweist und der Steigbu¨gel deshalb bei
zentrischer Belastung eine ”tu¨rﬂu¨gelartige” Bewegung ausfu¨hrt; bei den zwei untersuchten
Felsenbeinen zeigen sich am Steigbu¨gelkopf in y-Richtung Maximalauslenkungen von 15 -
20 μm bei Kra¨ften bis 50 mN.
4.2.3 Steigbu¨gelverschiebungen bei intakter Ossikelkette
Durch den Vergleich der Steigbu¨gelbewegungen des separierten Steigbu¨gels mit denen
bei angekoppelter Kette wird nun der Einﬂuss der Ossikelkette auf die Bewegungen des
Steigbu¨gels diskutiert. Neben den Messergebnissen am separierten Steigbu¨gel stehen dazu
an der intakten Ossikelkette Messergebnisse des zweiten und dritten Messverfahrens an
je einem weiteren Felsenbein zur Verfu¨gung. Abbildung 4.16 zeigt die ra¨umlichen Ver-
schiebungen des Steigbu¨gelkopfs bei zentrischer Belastung und intakter Kette mit dem
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(a) Kraft-Verschiebungskurve bei Belastung am Punkt Nr. 6.




















(b) Kraft-Verschiebungskurve bei Belastung am Punkt Nr. 8.
Abbildung 4.15: Ra¨umliche Verschiebung des separierten Steigbu¨gels bei exzentrischer
Belastung. Du¨nn ist die Approximation mit einem kubischen Polynom eingezeichnet.
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zweiten Messverfahren. In diesem Fall wird die Kraft nicht stufenfo¨rmig, sondern kon-
tinuierlich mit einer Verfahrgeschwindigkeit von 85 μm
s
bis zu einer Maximalkraft von
27 mN gesteigert und am unteren und oberen Umkehrpunkt fu¨r 0.35 s gehalten. Die in
Abbildung 4.16 dargestellte Steigbu¨geltrajektorie zeigt, dass die qualitative Bewegungs-
richtung des Steigbu¨gels auch bei angekoppelter Ossikelkette gleich bleibt. Zwar scheint
dieses Felsenbein aufgrund der im Vergleich zum separierten Steigbu¨gel gro¨ßeren Auslen-
kungen insgesamt weicher zu sein, jedoch bleibt die xH-Verschiebung weiterhin die kleins-
te Bewegungskomponente, gefolgt von den gro¨ßeren yH- und zH-Verschiebungen. Wie zu
den Messungen am separierten Steigbu¨gel bemerkt wurde, besitzt die zH-Komponente
eine hohe Sensitivita¨t auf die Kraftangriﬀsposition in z-Richtung und variiert deshalb
zwischen den Messungen mit optisch abgescha¨tztem zentrischem Kraftangriﬀspunkt am
meisten. Dies mag auch bei dieser Messung mit die Ursache fu¨r vergleichsweise große
zH-Verschiebungen sein. Jedoch erstaunt es umso mehr, dass der Steigbu¨gelkopf durch
das IS-Gelenk in den Querrichtungen nicht viel sta¨rker ﬁxiert wird. Es scheint so, als ob
sich die Bewegungsform des Steigbu¨gels durch den Einﬂuss der Ossikelkette kaum a¨ndert.
Dieselbe Beobachtung machte auch [Cancura79], der bei seinen Messungen keine signiﬁ-
kanten Unterschiede zwischen den Verschiebungen des separierten Steigbu¨gels und denen
bei angekoppelter Kette feststellen konnte.
Dies wirft die Frage auf, warum die Kette bei statischen Verschiebungen des Steigbu¨gel-
kopfs sehr nachgiebig zu sein scheint, obwohl sie bei der Anregung durch statische Dru¨cke
im Ohrkanal eine viel gro¨ßere Steiﬁgkeit besitzt? Die Ursache dafu¨r ist in den Eigenschaf-
ten des IS und IM-Gelenks zu suchen, die von ihrem Aufbau her echte Diarthrosen sind
und funktionell notwendige Gleitbewegungen zulassen.
So beobachteten [PangPeake86] und [Hu¨ttenbrink89a] ausgepra¨gte Relativbewegungen in
den Querrichtungen des IS-Gelenks bei einer Kontraktion des Stapediusmuskels sowie
bei statischer Druckanregung im Ohrkanal [Hu¨ttenbrink88a], was eine hohe Nachgiebig-
keit des Gelenks in den Querrichtungen andeutet. Diese kommt nach [ChienEtAl09b]
auch in der hohen Diﬀerenzierung des hyalinen Gelenkknorpels, der pilzfo¨rmigen, schma-
len kno¨chernen Struktur des Lenticularis und dem großen Anteil an Elastinfasern in der
Gelenkkapsel zum Ausdruck. Diese Fa¨higkeit, auf u¨berma¨ßige Bewegungen, wie sie z.B.
bei Umgebungsdruckschwankungen vorkommen, mit einer Gleitbewegung reagieren zu
ko¨nnen und die Steigbu¨gelbewegungen so von den Bewegungen der restlichen Kette zu
entkoppeln, ist nach [TonndorfKhanna66, Hu¨ttenbrink88c, Be´ke´sy60] als Innenohrschutz
aufzufassen und erkla¨rt die im Vergleich zum separierten Steigbu¨gel unvera¨ndert großen
Querbewegungen xH und zH im Fall der intakten Ossikelkette in den eigenen Messungen.
Im Gegensatz zur Querrichtung ﬁndet sich beim IS-Gelenk in der von medial nach late-
ral weisenden La¨ngsrichtung deutlich weniger Spielraum fu¨r Relativbewegungen, da nur
ein sehr du¨nner Gelenkspalt zwischen den konkaven Gelenkknorpelschalen vorhanden ist
[ChienEtAl09b]. Dieser anatomische Aufbau begru¨ndet die Asymmetrie in der La¨ngsstei-
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Abbildung 4.16: Kraft-Verschiebungsmessungen am Steigbu¨gel bei intakter Ossikelkette
und kontinuierlich aufgebrachter, zentrisch angreifender Kraft.
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ﬁgkeit bei großen statischen Belastungen [ZhangGan11, EiberBreuninger04]. So verha¨lt
sich das Gelenk bei Druckbelastung um ein Vielfaches steifer als bei Zugbelastung. Bei
der U¨bertragung von Schallwellen kommt diese Asymmetrie mit Ausnahme einer vor-
gespannten Kette nicht zum Tragen und es treten nur sehr geringe Relativbewegungen
in lateral-medialer Richtung auf [GuinanPeake67, GundersenHogmoen76]. Basierend auf
diesen Eigenschaften des IS Gelenks mu¨sste folglich in den eigenen Messungen der Ketten-
einﬂuss zumindest an einer vergleichsweise kleineren yH-Verschiebung zu erkennen sein,
da das IS-Gelenk unter Druckbelastung in y-Richtung eine steife Kopplung zum Rest
der Kette darstellt. Im Vergleich zu xH und zH hat diese Bewegungskomponente jedoch
ebenfalls nicht besonders abgenommen.
Versta¨ndlich wird diese Tatsache durch den von [TonndorfKhanna66] postulierten und von
[Hu¨ttenbrink88c] na¨her beschriebenen Gleitkupplungscharakter des IM Gelenks, demzu-
folge Hammer und Amboss bei der U¨bertragung von Schall ohne wesentliche Gelenkbe-
wegungen als Einheit schwingen [WilliFerrazziniHuber02], wa¨hrend sie sich zum Schutz
des Innenohrs bei großen statischen Belastungen, wie z.B. Umgebungsdruckschwankun-
gen, weitestgehend entkoppelt bewegen [Hu¨ttenbrink88c]. Diese von der Bewegungsge-
schwindigkeit abha¨ngige viskoelastische Kopplung von Hammer und Amboss ist dafu¨r
verantwortlich, dass die Ossikelkette gegenu¨ber statischen Steigbu¨gelverschiebungen in y-
Richtung sehr weich zu sein scheint, da nur der Amboss mitbewegt wird, nicht jedoch der
viel steifer gelagerte Hammer und das Trommelfell.
Im Fall niederfrequenter Steigbu¨gelbewegungen kommen diese viskoelastischen Eigen-
schaften des IM-Gelenks voll zum Tragen. So stellt sich mit dem dritten Messverfahren bei
harmonischer Druckanregung von 18 Hz und einer Druckamplitude von 250 daPa der in
Abbildung 4.17 dargestellte Kraft-Verschiebungsverlauf ein. Er ist ausgesprochen asym-
metrisch und die Gro¨ßenverha¨ltnisse der Bewegungskomponenten untereinander sind nun
sichtbar anders als bei der zuvor diskutierten statischen Messung aus Abbildung 4.16.
Der Grund dafu¨r ist die nun circa 60 Mal schnellere Steigbu¨gelgeschwindigkeit. Das IM-
Gelenk u¨bertra¨gt jetzt (teilweise) die Bewegungen des Amboss auf den Hammer. Durch
den zusa¨tzlichen Widerstand in y-Richtung reduziert sich die yH-Amplitude bei der Be-
wegung in Richtung der Ossikelkette (negative y-Verschiebung) und der Steigbu¨gelkopf
weicht versta¨rkt in die Querrichtungen xH und zH aus. In entgegengesetzter Richtung, bei
der Bewegung des Steigbu¨gels in Richtung Innenohr, fu¨hrt das nachgiebige Verhalten des
IS-Gelenks auf Zug dazu, dass der Steigbu¨gel die Ossikelkette kaum mitziehen muss und
dementsprechend gro¨ßere Auslenkungen erreicht; die Querverschiebungen werden deutlich
kleiner.
Der Gleitkupplungscharakter des IM-Gelenks ist auch in den von [MurakamiGyoGoode98]
publizierten Messergebnissen zu ﬁnden. Er bestimmte die bei statischen Innenohrdru¨cken
auftretenden Steigbu¨gel- und Umboverschiebungen anhand von Videoaufzeichnungen und
stellte fest, dass die In- und Exkursionsbewegungen des Hammers am Umbo circa 3 bis
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Abbildung 4.17: Ra¨umliche Verschiebung des Steigbu¨gels bei Belastung mit Fla¨chenkraft
und intakter Ossikelkette. Felsenbein K5: fe = 18 Hz, Δp = 250 daPa
10 Mal gro¨ßer sind als die des Steigbu¨gels. Im Fall eines vollsta¨ndig ﬁxierten (ankylosier-
ten) IM-Gelenks du¨rften jedoch die Hammerbewegungen ho¨chstens 4 Mal gro¨ßer sein, wie
Messungen von [Hu¨ttenbrink87, Bezold80, Buck69, Kobrak30] zeigen und das anatomisch
festgelegte La¨ngenverha¨ltnis von Hammergriﬀ und langem Ambossfortsatz nahe legen. So-
mit kam es also bei den statischen Verschiebungen der Kette oﬀensichtlich zu Gleitbewe-
gungen im IM Gelenk. Eine quantitative Interpretation der von [MurakamiGyoGoode98]
angegebenen Steigbu¨gelverschiebungen ist nur eingeschra¨nkt mo¨glich, da die Richtung der
angegebenen In- und Exkursionsbewegungen nicht na¨her speziﬁziert ist. Jedoch fu¨gen sich
die bei 250 daPa (12 mN) bestimmte Auslenkung von 20 μm und die Maximalauslenkung
von 30 μm bei 400 daPa (18 mN) in das von den eigenen Messungen erhaltene Bild gut
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ein.
Es bleibt festzuhalten, dass aufgrund der viskoelastischen Eigenschaften des IS und IM
Gelenks zwischen den Steigbu¨gelbewegungen bei statischer und niederfrequenter Anre-
gung (Abbildung 4.16 und Abbildung 4.17) unterschieden werden muss. Wa¨hrend in der
Statik die Steigbu¨gelverschiebungen an der intakten Ossikelkette denen des separierten
Steigbu¨gels noch sehr a¨hnlich sind, fu¨hrt das Verhalten des IS-Gelenks auf Zug und Druck
sowie das geschwindigkeitsabha¨ngige Verhalten des IM-Gelenks zu einer sichtbar unter-
schiedlichen, ausgepra¨gt asymmetrischen Steigbu¨gelbewegung bei niederfrequenter Anre-
gung. Die grundsa¨tzliche Bewegungsrichtung bleibt jedoch erhalten. So verschiebt sich
der Steigbu¨gelkopf, unabha¨ngig ob mit oder ohne Ossikelkette, bei einer Bewegung nach
lateral zusa¨tzlich in Richtung inferior-posterior und bei einer Bewegung nach medial ent-
sprechend entgegengesetzt in superior-anteriorer Richtung. Auf diesem Hintergrund ist es
nicht verwunderlich, dass [Hu¨ttenbrink87] auch bei statischen Luftdrucka¨nderungen im
Ohrkanal ra¨umliche Verschiebungen des Lenticularis und des Steigbu¨gelkopfs beobachtete,
welche in eben diese Richtung weisen.
Diese grundsa¨tzliche Bewegungsrichtung des Steigbu¨gelkopfs ﬁndet sich nicht nur bei
großen statischen Lasten seitens des Innen- oder Außenohrs, sondern auch bei akusti-
scher Schallanregung im Ohrkanal bis zur ersten Hauptresonanz bei circa 1 kHz, wie
Messungen von [SimEtAl10a, LauxmannEtAl12b] zeigen. Die am separierten Steigbu¨gel
bestimmten Steiﬁgkeitseigenschaften des Ringbands und die daraus resultierenden ra¨um-
lichen Steigbu¨gelverschiebungen ergeben somit auch im Zusammenspiel mit den Bewe-
gungen der Ossikelkette ein stimmiges Gesamtbild.
4.3 Kraft-Verschiebungsmessungen am langen Am-
bossfortsatz
Aus den Kraft-Verschiebungsmessungen des vierten Messverfahrens werden das Scha¨di-
gungsrisiko einer Stapeschirurgie ermittelt und Erkenntnisse u¨ber die Funktion des IM-
Gelenks bei großen statischen Kra¨ften bzw. Dru¨cken abgeleitet.
4.3.1 Ermittlung von Risskra¨ften aus den Messkurven
U¨berschreiten die bei der Befestigung einer Stapesprothese am langen Ambossfortsatz an-
greifenden Kra¨fte die maximal ertragbaren Kra¨fte, kommt es zum An- oder Durchreißen
von Mittelohrba¨ndern. Dies la¨sst sich in den gemessenen Kraft-Verschiebungsverla¨ufen
beobachten. Dabei sind einige Unterschiede zwischen dem in Abschnitt 2.2 aufgezeigten
idealen Rissprozess eines Bandes und der bei der Messung vorliegenden Situation zu beach-
ten. So zeigt sich das Reißen einer einzelnen Faser aufgrund der Tra¨gheit und der begrenz-
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ten Auﬂo¨sung des Messsystems nicht in einem plo¨tzlichen Einbruch der Kraft, sondern in
einer abnehmenden Steigung der Kraft-Verschiebungskurve [MartinBurrSharkey98]. Die
Kraft wird zyklisch aufgebracht und der Maximalwert stetig gesteigert. Sind nun aufein-
ander folgende Zyklen deckungsgleich, so kann geschlossen werden, dass die aufgebrachte
Kraft noch unterhalb der Mikrorisskraft liegt. Reißen Fasern, nimmt die Steiﬁgkeit ab und
der folgende Lastzyklus weist ein weicheres Verhalten auf. Das Reißen von Fasern kann
folglich an zwei Kriterien festgemacht werden: Einer reduzierten Steigung und einem wei-
cheren Verhalten der nachfolgenden Lastzyklen. Ein weiterer wesentlicher Unterschied
zum idealen Rissprozess ist, dass bei den Messungen nicht ein einziges Band, sondern
mehrere Ba¨nder des Mittelohrapparats einschließlich des Trommelfells belastet werden.
Aus diesem Grund stellen die gemessenen Kurven eine Superposition mehrerer solcher
Kraft-Verschiebungskurven dar, wie sie in Abschnitt 2.2 geschildert sind.
Die Abbildungen 4.18(a) und 4.19 zeigen repra¨sentativ einige gemessene Kraft-
Verschiebungskurven in lateral-medialer bzw. anterior-posteriorer Richtung. Die Stellen
in den Kurvenverla¨ufen, an denen nach oben genanntem Kriterium ein Faserriss detektiert
wird, sind durch Kreise hervorgehoben. Nach anfa¨nglich rissfreien Belastungszyklen ist
im Mikrorissbereich zu beobachten, dass das Kraftniveau, bei der ein Faserbruch eintritt,
sich von Zyklus zu Zyklus steigert. Die kleinste Kraft, bei der ein Riss festzustellen ist,
wird als Mikrorisskraft bezeichnet. Dem Mikrorissbereich schließt sich der Rissbereich
an, in dem sich die Kraft, bei der die Fasern zu reißen beginnen, nicht weiter steigert,
sondern anna¨hernd konstant bleibt. Die in diesen Lastzyklen durchschnittlich erreichte
Kraft wird als Risskraft Fm bezeichnet.
Die Charakteristik des Mikroriss- und Rissbereichs la¨sst sich an den Steigungen
der Kraft-Verschiebungskurven weiter verdeutlichen. Abbildung 4.18(b) zeigt den zur
Kraft-Verschiebungsmessung aus Abbildung 4.18(a) dazugeho¨rigen Steigungsverlauf. Aus
Gru¨nden einer besseren U¨bersichtlichkeit sind die Steigungen nur fu¨r die Verschiebun-
gen in medialer Richtung dargestellt, in der auch die Risse festgestellt werden. Das untere
Plateau des Steigungsverlaufs entspricht dem Mikrorissbereich; die maximalen Steigungen
werden im Rissbereich erreicht. Danach nehmen die Steigungen stetig ab. Dies weist darauf
hin, dass beim Erreichen der Risskraft die meisten Fasern im Eingriﬀ sind und bei weite-
rer Erho¨hung der Last zu reißen beginnen. Da viele Ba¨nder und Fasern des IM-Gelenks,
der Hammerba¨nder und des Trommelfells belastet werden, zeigen die Kurvenverla¨ufe kei-
ne eindeutige Risskraft, nach deren Erreichen die Kraft kontinuierlich abnimmt, sondern
einen Rissbereich, in dem kurzzeitig gro¨ßere Kra¨fte ertragen werden. Die gro¨ßte erreichte
Kraft in allen Zyklen wird als Maximalkraft bezeichnet. In den Abbildungen 4.18(a) und
4.19 ist jeweils der Mikrorissbereich, Rissbereich und die Maximalkraft hervorgehoben.
Wird die zyklische Belastung u¨ber den Rissbereich hinaus fortgesetzt, kommt es zum glo-
balen Versagen. Dies ist in den Abbildungen nicht mehr dargestellt, um das Verhalten in
den ersten Belastungszyklen besser illustrieren zu ko¨nnen.
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(a) Felsenbein Nr. 8 Kraft-Verschiebungsverlauf
























(b) Felsenbein Nr.8 Steigungsverlauf
Abbildung 4.18: Kraft-Verschiebungsmessung in lateral-medialer Richtung.
An der in Abbildung 4.18 dargestellten Messung werden charakteristische Merkmale der
Kraft-Verschiebungsmessungen in lateral-medialer Richtung erla¨utert. Im Bereich kleiner
Auslenkungen von ±100 - 200 μm ist in Abbildung 4.18(a) ein symmetrisches Verhalten
auf Zug (medial) und Druck (lateral) zu beobachten sowie in Abbildung 4.18(b) eine na-
hezu konstante Steigung von etwa 100 - 250 N/m. Videoaufzeichnungen zeigen in diesem
Bereich deutlich gro¨ßere Verschiebungen des Hammergriﬀs als des Lenticularis (unteres
Ende des langen Ambossfortsatzes), was auf Gleitbewegungen im IM-Gelenk schließen
la¨sst. Bei gro¨ßeren Verschiebungen außerhalb dieses Bereichs von ±100 - 200 μm werden
die Kraft-Verschiebungskurven asymmetrisch und die Videoaufzeichnungen zeigen eine
gemeinsame Bewegung von Hammer und Amboss, die mit einem Anstieg in den Steigun-
gen der Kurvenverla¨ufe einhergeht, wie Abbildung 4.18(b) zeigt. Bei circa 500 μm erreicht
die Steigung ein Plateau und bleibt bis etwa 700 μm konstant bei circa 1400 N/m. In die-
sem Bereich treten in medialer Richtung die ersten Mikrorisse auf. Anschließend zeigt ein
weiterer Anstieg der Steigung den Eingriﬀ weiterer Faserverbu¨nde an und markiert den
Beginn des Rissbereichs. Bei den vermessenen Felsenbeinen liegen die maximalen Stei-
gungen zwischen 1500 und 2000 N/m. Der Steigungsverlauf geht durch Diﬀerentation aus
der Kraft-Verschiebungskurve hervor, wodurch das Messrauschen versta¨rkt in Erschei-
nung tritt. Zur Detektierung eines Faserriss sind deshalb neben der lokalen Reduktion der
Steigung auch der globale Verlauf sowie die nachfolgenden Zyklen in Betracht zu ziehen.
Abbildung 4.19(a) zeigt ein Beispiel einer Kraft-Verschiebungsmessung in anterior-
posteriorer Richtung. Im Gegensatz zur lateral-medialen Seite ist von Beginn an ein pro-
gressiver, asymmetrischer Kurvenverlauf mit einer steiferen anterioren Seite zu beobach-
ten. Es verwundert deshalb nicht, dass die ersten Faserrisse und auch das globale Versagen
auf der anterioren Seite eintreten. Wa¨hrend sich der Lenticularis in medialer Richtung bis
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zum Beginn des Rissbereichs etwa um 800 μm verschieben la¨sst, wird der Rissbereich auf
der anterioren Seite schon bei circa 500 μm erreicht, jedoch bei vergleichsweise gro¨ßeren
Risskra¨ften.












(a) Felsenbein Nr. 9 Zug- und Druckkra¨fte












(b) Felsenbein Nr. 3 nur Druckkra¨fte
Abbildung 4.19: Kraft-Verschiebungsmessungen in anterior-posteriorer Richtung.
Grundsa¨tzlich a¨ndert ein Faserriss die Kraft-Verschiebungscharakteristik nicht nur auf der
gerade belasteten Seite, sondern auch auf der gegenu¨berliegenden Seite. Es stellt sich des-
halb die Frage, inwiefern die wechselnde Zug-Druckbelastung den Rissprozess beeinﬂusst.
Um dies zu untersuchen werden bei einem Felsenbein nur Druckkra¨fte in anteriorer Rich-
tung aufgebracht. Die dazugeho¨rige Kraft-Verschiebungskurve ist in Abbildung 4.19(b)
zu sehen. Im Vergleich zur Messung aus Abbildung 4.19(a), bei der eine wechselnde Zug-
Druckbelastung in anterior-posteriorer Richtung aufgebracht wird, zeigen sich qualita-
tiv dieselben Pha¨nomene mit denselben charakteristischen Kennzeichen im Mikroriss-
und Rissbereich. Auch die Gro¨ße des ermittelten Mikroriss- (Zug-Druck: 500 - 700 mN,
Druck: 500 - 850 mN) und Rissbereichs (Zug-Druck: 700 - 950 mN, Druck: 850 - 1050 mN)
lassen in Anbetracht der interindividuellen Diﬀerenzen der zwei Felsenbeine erkennen, dass
der Rissprozess wenig von der wechselseitigen Belastung beeinﬂusst wird.
Tabelle 4.3 fasst die Mikroriss-, Riss- und Maximalkra¨fte aller neun Felsenbeine zusam-
men. Das Felsenbein Nr. 5 weist eine ausgenommen niedrige Risskraft aus. Aus den Ka-
meraaufzeichnungen geht hervor, dass der Angriﬀspunkt der Kraft sehr weit superior, das
heißt nahe am Ambossko¨rper lag, und dementsprechend eine andere Belastungssituati-
on herrschte als in den anderen Messungen in anterior-posteriorer Richtung. Der Grund
ko¨nnte jedoch ebenso eine Vorscha¨digung oder ein besonders atypisches Verhalten dieses
einen Felsenbeins sein. Beim Felsenbein Nr. 6 ist die Sehne des Trommelfellspannmus-
kels durchtrennt und wie erwartet zeigt sich eine deutlich niedrigere Risskraft, beglei-
tet von einem weicheren, wiewohl qualitativ gleichbleibenden Kraft-Verschiebungsverlauf.
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Dies weist auf die Wichtigkeit der Stu¨tzfunktion dieser Sehne fu¨r den Mittelohrapparat
[Hu¨ttenbrink89b, ChengGan07a, AsaiRobersonGoode97] hin.
Unter Ausschluss der beiden Felsenbeine Nr. 5 und 6 ergibt sich in anterior-posteriorer
Richtung eine mittlere Risskraft von 894 [724 - 1018] mN und 695 [574 - 771] mN in
lateral-medialer Richtung, wobei die Werte in den eckigen Klammern den durchschnitt-
lichen Minimal- und Maximalwerten entsprechen. Zu Mikrorissen kommt es in anterior-
posteriorer Richtung bei Kra¨ften von 568 [469 - 686] mN und in lateral-medialer Richtung
bei 406 [254 - 514] mN . Kurzzeitig werden in anterior-posteriorer Richtung Maximalkra¨fte
bis zu 1321 [1051 - 1533] mN ertragen und 939 [726 - 1132] mN in lateral-medialer Rich-
tung. Fu¨r das Felsenbein Nr. 9 ist in Tabelle 4.3 keine Maximalkraft angegeben, da es
aufgrund einer ungu¨nstigen Ankopplung der Nadel an den langen Ambossfortsatz nicht
bis zum vollsta¨ndigen globalen Versagen belastet werden konnte. Aus den Videoaufzeich-
nung geht nicht genau hervor, in welchem Band die Scha¨digungen auftreten, jedoch ist zu
erkennen, dass die Hauptscha¨digung stets am IM-Gelenk stattﬁndet.
Tabelle 4.3: Ergebnisse der Risskraftmessung. Die gemittelten Kraftwerte beziehen sich je-
weils auf die unterstrichene Richtung, in welcher die Scha¨digung eintritt. Bei der Risskraft
ist in eckigen Klammern der dazugeho¨rige Rissbereich angegeben.
Felsenbein Kraft- Felsenbein- Mikrorisskraft Risskraft Max.kraft
Nr. richtung kondition [mN] [mN] [mN]
1 ant.-post. gefroren > 601 724 [709 – 742] 1051
2 ant.-post. gefroren > 515 851 [700 – 950] 1230
3 ant. frisch > 468 1018 [888 – 1114] 1470
4 ant.-post. frisch > 686 983 [841 – 1124] 1533
5 ant.-post. frisch > 178 271 [244 – 300] 365
6 lat.-med.
gefroren, ohne
> 327 431 [387 – 491] 726
tens. tymp.
7 lat.-med. gefroren > 449 739 [715 – 763] 1132
8 lat.-med. gefroren > 514 771 [736 – 808] 958
9 lat.-med. frisch > 254 574 [543 – 618] –
4.3.2 Vergleich der Risskra¨fte mit Literaturdaten
Mit dem Ziel das Verletzungsrisiko von Vibrant Soundbridge Patienten (aktives Implan-
tat) bei Magnetresonanztomographieuntersuchungen abscha¨tzen zu ko¨nnen, untersuchte
[JesacherEtAl10] die Auswirkungen von Momentenwirkungen am langen Ambossfortsatz
auf die Ossikelkette. Dazu brachte er mit einem gabelfo¨rmigen Instrument am langen
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Ambossfortsatz wechselnde Torsionsmomente um die anterior-posteriore Achse ein und
erho¨hte diese solange, bis er unter dem Mikroskop eine sichtbare Scha¨digung an der Ossi-
kelkette erkennen konnte. Bei der Ha¨lfte der untersuchten Felsenbeine zerbrach der lange
Ambossfortsatz und bei der anderen luxierte das IM-Gelenk. Im Schnitt ergab sich das
maximal ertragbare Moment zu 4.3 mNm bei einem Minimalwert von 1.5 mNm und ei-
nem Maximalwert von 6.5 mNm. Fu¨r den Vergleich mit den eigenen Messungen wird eine
dieser Momentenwirkung a¨quivalente Kraft am langen Ambossfortsatz bestimmt. Dabei
wird von einer La¨nge des langen Ambossfortsatz von 5 mm ausgegangen [Tinz05]. Es
ergeben sich a¨quivalente Kraftwerte von 860 [300–1300] mN, die etwas gro¨ßer sind als ver-
gleichbaren Risskra¨fte in lateral-medialer Richtung von 695 [574–771] mN und eine weit
gro¨ßere Streuung aufweisen. Ein Grund dafu¨r ist sicherlich, dass die Risskra¨fte anhand
der Kraft-Verschiebungskurven schon detektiert werden bevor eine sichtbare Scha¨digung
am IM-Gelenk auftritt. Ein weiterer Grund ist, dass die in den eigenen Messungen angrei-
fende Kraft neben ihrer Momentenwirkung zusa¨tzlich eine Zug- und Druckbelastung im
IM-Gelenk hervorruft und dadurch die Scha¨digung schon bei kleineren Kra¨ften auftritt.
In [JesacherEtAl10] wird eine nicht publizierte Studie erwa¨hnt, in der anhand von Mes-
sungen an insgesamt 10 Felsenbeinen festgestellt wurde, dass der Amboss im Durchschnitt
bei einer am Lenticularis in medialer Richtung angreifenden Kraft von 1370 ± 540 mN
disartikuliert. Auch hier wurde die Scha¨digung nur unter visueller Beobachtung beurteilt,
weshalb sich vergleichsweise große Werte ergeben.
4.3.3 Erkenntnisse zur Funktion des IM-Gelenks
Die Kraft-Verschiebungsmessungen am langen Ambossfortsatz geben einen Einblick in
die Funktionsweise des IM-Gelenks. Fu¨r Auslenkungen des Lenticularis von ±150 μm
in lateral-medialer Richtung zeigen die Kraft-Verschiebungskurven einen symmetrischen,
linearen Kurvenverlauf. Dies erstaunt zuna¨chst etwas, da die Mittelohrkette bei stati-
schen Dru¨cken im Ohrkanal eine asymmetrische und progressive Charakteristik aufweist
[Hu¨ttenbrink88c, DirckxDecraemer92, MurakamiGyoGoode97, OﬀergeldEtAl07]. Anhand
der Videoaufzeichnungen la¨sst sich jedoch nachvollziehen, dass sich beim Verschieben des
Lenticularis Hammer und Trommelfell kaum mitbewegen. Eine grobe Abscha¨tzung aus
den Videobildern ergibt verglichen mit dem Umbo eine etwa 7-fach gro¨ßere Auslenkung
des Lenticularis. Diese Beobachtung korrespondiert mit Messungen von [Hu¨ttenbrink88c],
der statische Dru¨cke von bis zu ±400 daPa im Ohrkanal aufbrachte und die ra¨umlichen
Verschiebungen des Umbo, Lenticularis und Steigbu¨gelkopfs an 13 Felsenbeinen mit in-
takter Ossikelkette mikroskopisch bestimmte. Bei diesen Messungen zeigte sich ein umge-
kehrtes Verha¨ltnis zwischen Umbo- und Lenticularisauslenkungen, da die Belastung vom
Außenohr her erfolgte. Verglichen mit den Verschiebungen des Lenticularis waren jedoch
durchschnittlich 11.6 Mal gro¨ßere Umboverschiebungen zu beobachten. Nach einer Fi-
xierung (Ankylosierung) des IM-Gelenks waren die Umboverschiebungen nur noch etwa
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1.9 Mal gro¨ßer, was etwa dem anatomischen Hebelverha¨ltnis zwischen Hammergriﬀ und
langem Ambossfortsatz entspricht. Obwohl die statische Druckanregung von der Außensei-
te des Ohrs von [Hu¨ttenbrink88c] nicht direkt vergleichbar ist mit den hier durchgefu¨hrten
Messungen, zeigt das Verha¨ltnis zwischen Lenticularis- und Umboverschiebung von etwa
7:1, dass sich das IM Gelenk im ersten Bereich der Kraft-Verschiebungskurve sehr weich
verha¨lt und die Bewegungen des Hammers von denen des Amboss weitestgehend ent-
koppelt sind. Der lineare, symmetrische Kurvenverlauf in diesem Bereich weist darauf
hin, dass sowohl das IM-Gelenk als auch das hintere Ambossband in diesem Verschie-
bungsbereich eine fu¨r positive und negative Drehungen um die Hammer-Amboss-Achse
gleiche, linear elastische Charakteristik besitzen. Im Ru¨ckschluss ergibt sich daraus, dass
das asymmetrische Verhalten der Kette bei statischen Dru¨cken im Ohrkanal hauptsa¨chlich
von den Eigenschaften des Trommelfells und der Hammerba¨nder herru¨hrt.
Außerhalb des Verschiebungsbereichs von ±150 μm nimmt die Kraft-Verschiebungskurve
in lateral-medialer Richtung einen progressiven, asymmetrischen Verlauf an und die Stei-
gung der Kurve nimmt von 100 - 250 N/m auf 1300 - 1500 N/m zu. Die Videoaufzeichnun-
gen zeigen nun eine anna¨hernd gemeinsame Bewegung von Hammer und Amboss. Dies
legt nahe, dass bei derartig u¨berma¨ßigen Auslenkungen des Lenticularis die artikulierten
Fla¨chen des IM-Gelenks direkten Kontakt bekommen und sich das IM-Gelenk versteift,
um einer Disartikulation vorzubeugen und das Gelenk gegen Faserrisse zu schu¨tzen. Bei
statischer Druckanregung im Ohrkanal tritt dieser Schutzmechanismus erst bei sehr hohen
Dru¨cken in Kraft, da die Relativverschiebungen von Umbo und Lenticularis bei negativen
Dru¨cken bis 300 daPa und positiven Dru¨cken bis 400 daPa immer noch unterhalb 150 μm
liegen [Hu¨ttenbrink88c]. Dru¨cke oberhalb 400 daPa treten in normalen Alltagsituation,
wie etwa beim Zugfahren nicht auf [EiberLauxmannSchimanski09], jedoch sind bei ei-
ner la¨nger anhaltenden Tubenblockade schon Dru¨cke bis zu 500 daPa beobachtet worden
[Van Dishoeck41] und auch beim Tauchen und Fliegen besteht die Mo¨glichkeit derartig
hohe Dru¨cke zu erreichen [Strohm86].
Bei den angestellten Betrachtungen zur Funktionsweise des IM-Gelenks ist zu beachten,
dass aufgrund der viskoelastischen Eigenschaften streng zwischen statischem und dyna-
mischem Verhalten unterschieden werden muss. Wa¨hrend in der Statik die erwa¨hnten
ausgepra¨gten Gleitbewegungen auftreten, sind diese bei der Schallu¨bertragung weitaus
geringer [WilliFerrazziniHuber02, Willi03].
4.3.4 Scha¨digungsrisiko bei einer Stapeschirurgie
Zur Ermittlung des Scha¨digungsrisikos bei der Befestigung einer Stapesprothese am lan-
gen Ambossfortsatz werden die in Tabelle 4.3 angegebenen zula¨ssigen Kra¨fte mit den
tatsa¨chlich bei der Operation auftretenden Applikationskra¨ften verglichen. Bei der Erhe-
bung der Applikationskra¨fte wurde in [HeckelerLauxmannEiber10] ein ku¨nstliches Ohr-
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modell verwendet, das eine Erfassung der bei der Implantation auftretenden Applikations-
kra¨fte ermo¨glichte. An der Studie nahmen 25 Operateure teil (2 Chefa¨rzte, 5 Obera¨rzte,
3 Facha¨rzte und 15 Assistenza¨rzte), die insgesamt 107 Implantationen mit von ihnen
gewohnten und ungewohnten Prothesentypen (55 Crimp-Prothesen, 14 Clip-Prothesen
und 11 Formgeda¨chtnislegierungen) und ihrem jeweils pra¨ferierten Operationsbesteck
ausfu¨hrten. Bei der Auswertung der Applikationskraftmessungen wurde zwischen zwei
Aktionskategorien unterschieden: Dem Auﬂegen und Korrigieren der Prothesenlage mit-
tels Sauger oder Za¨ngelchen (Positionierungskraft) und dem eigentlichen Befestigen der
Prothese (Fixationskraft). Es stellte sich heraus, dass die Positionierungskraft nahezu
unabha¨ngig vom Typ der Prothese ist. Deshalb wird im Folgenden die durchschnittlich
u¨ber alle Prothesentypen ermittelte Positionierungskraft herangezogen. In Bezug auf die
Fixationskra¨fte werden ausschließlich Crimp- und Clip-Kra¨fte betrachtet, da die Form-
geda¨chtnisprothesen mit einem Laser nahezu beru¨hrungslos befestigt wurden, und deshalb
keine nennenswerten Kra¨fte auftraten.
Abbildung 4.20 zeigt das Ergebnis der Applikationskraftmessungen im Vergleich mit den
zula¨ssigen Mikroriss- und Risskra¨ften. Bei der gemittelten Applikationskraft wird zwischen
der Kraftrichtung (anterior-posterior bzw. lateral-medial), der Befestigungsart (Crimp,
Clip) und der Aktionskategorie (Positionierung und Fixierung) unterschieden. Die Balken
kennzeichnen jeweils den minimalen und maximalen Kraftbetrag.
Aus Abbildung 4.20 wird deutlich, dass die durchschnittlichen Applikationskra¨fte stets
unterhalb den durchschnittlich zula¨ssigen Kra¨ften liegen. Die Kraftspitzen zeigen jedoch















































Abbildung 4.20: Abscha¨tzung des Scha¨digungsrisikos bei einer Stapedotomie durch Ver-
gleich von zula¨ssigen und auftretenden Kra¨ften in lat.-med. (lm) und ant.-post. (ap) Rich-
tung.
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an, dass in Einzelfa¨llen dennoch mit einer Scha¨digung zu rechnen ist. Das Risiko, mit
dem die Applikationskraft eventuell die untere bzw. obere Grenze der zula¨ssigen Kraft
u¨berschreitet, kann mit stochastischen Methoden ermittelt werden. Fu¨r die Gesamtheit
der Positionierungs- und Fixationskra¨fte la¨sst sich anhand des Anderson-Darling Tests
nachweisen, dass sie einer Normal- oder einer Weibullverteilung genu¨gen. Diejenige Ver-
teilung, welche im konkreten Fall, das heißt fu¨r den speziellen Prothesentyp und die
betrachtete Kraftrichtung, gema¨ß dem Anderson-Darling Test mit einer ho¨heren Wahr-
scheinlichkeit zutriﬀt, wird fu¨r den Vergleich mit den zula¨ssigen Kra¨ften herangezogen.
Zur Illustration der Vorgehensweise ist in Abbildung 4.20 beispielhaft der Vergleich zwi-
schen den in lateral-medialer Richtung auftretenden Fixationskra¨ften von Crimpprothe-
sen und der in dieser Richtung zula¨ssigen minimalen Risskraft skizziert. Gema¨ß dem
Anderson-Darling Test zeigt sich in diesem Fall eine Normalverteilung am geeignetsten.
Die dazugeho¨rige Wahrscheinlichkeitsdichte ist in Abbildung 4.20 auf der rechten Seite
abgebildet. Die Wahrscheinlichkeit selbst, mit der die Crimpkraft oberhalb der zula¨ssigen
Risskraft liegt, ergibt sich dann durch Integration der Wahrscheinlichkeitsdichte im Inter-
vall zwischen der zula¨ssigen Kraft und einer theoretisch im Unendlichen liegenden Grenze,
die numerisch durch einen sehr großen Wert angena¨hert wird. Fu¨r diesen speziellen Fall
erha¨lt man eine Scha¨digungswahrscheinlichkeit von 7.5%. Dieser Wert und die Ergebnisse
aller weiteren Fa¨lle sind in Tabelle 4.4 zusammengefasst, wobei Wahrscheinlichkeitswerte
unterhalb einem Promille auf null abgerundet sind.
Tabelle 4.4: Wahrscheinlichkeit (in Prozent) eines auftretenden Mikrorisses bzw. Risses
fu¨r unterschiedliche Kraftrichtungen und Prothesentypen.
Kraftrichtung
Positionierung Befestigung Befestigung
Crimp/Clip/SMA Crimp Prothesen Clip Prothesen
Mikroriss Riss Mikroriss Riss Mikroriss Riss
anterior-posterior. < 0.3 0 1.2 –9.3 < 0.7 0 0
lateral-medial 1.2 – 14.2 0.1 – 0.7 14.0 – 67.9 0.5 – 7.5 < 8.2 0
Gema¨ß der in Abschnitt 4.3.1 gegebenen Deﬁnition bezieht sich ein Mikroriss auf die
U¨berlastung einzelner Fasern, wa¨hrend sich bei einem Riss die Mehrheit der Fasern an
ihrer zula¨ssigen Grenze beﬁndet und es bei anhaltender oder ansteigender Belastung zu
schweren Scha¨den und letztlich zum globalen Versagen kommt. Wie schon erwa¨hnt, lassen
sich die Mikrorisse und beginnenden Risse durch eine intraoperative, visuelle Inspektion
kaum detektieren und ko¨nnen in den postoperativen audiologischen Untersuchungen leicht
u¨bersehen werden, da eine eventuelle scha¨digungsinduzierte Verminderung des Schall-
transfers von der Ho¨rverbesserung der Rekonstruktion u¨berlagert ist. Auswirkungen von
Faserrissen auf den Schalltransfer lassen sich deshalb nur schwer beurteilen.
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Die sehr hohen Scha¨digungswahrscheinlichkeiten beim Crimpen stehen im Einklang mit
der klinischen Erfahrung, dass das Crimpen ein sehr heikler und schwieriger Schritt bei der
Stapeschirugie ist. Insbesondere die Crimpkra¨fte in lateral-medialer Richtung weisen ein
sehr hohes Scha¨digungspotential auf, da im Vergleich zur anterior-posterioren Richtung
nicht nur die zula¨ssigen Kra¨ften niedriger, sondern auch die Crimpkra¨fte ho¨her sind, wie
Abbildung 4.20 zeigt. Aus chirurgischer Sicht scheint diese Richtung auch die kritischste zu
sein, da sie mit der optischen Achse des Operationsmikroskops zusammenfa¨llt und deshalb
die Kontrolle der Operationsbewegungen in dieser Richtung am meisten eingeschra¨nkt ist.
Aus den im Vergleich zur anterior-posterioren Richtung gro¨ßeren Applikationskra¨ften in
lateral-medialer Richtung kann geschlossen werden, dass die optische Bewegungskontrolle
der Handbewegungen gegenu¨ber den haptischen Ru¨ckmeldungen beim Crimpvorgang eine
entscheidende Rolle zukommt.
Aus den Messungen lassen sich neben den zula¨ssigen Kra¨ften auch zula¨ssige Verschie-
bungen abscha¨tzen, die dem Operateur helfen ko¨nnen, anhand der ausgefu¨hrten Operati-
onsbewegungen das Scha¨digungsrisiko abscha¨tzen zu ko¨nnen. Fu¨r die anterior-posteriore
Richtung ist die zula¨ssige Verschiebung etwa 500 μm; in lateral-medialer Richtung et-
wa 800 μm. Bei der Operation kann der Durchmesser des langen Ambossfortsatzes von
durchschnittlich 700 μm [SchimanskiSteinhardtEiber07] als Referenzla¨nge dienen.
Die Clip-Prothesen werden auf den langen Ambossfortsatz aufgeschoben, indem man die
Prothese von posterior gegen den Amboss dru¨ckt. So ist versta¨ndlich, dass die Applika-
tionskra¨fte der Clip-Prothese in anterior-posteriorer Richtung gro¨ßer sind als in lateral-
medialer Richtung, wie Abbildung 4.20 zeigt. Es ist weiterhin zu erkennen, dass die Streu-
breite der Clipkra¨fte nur etwa halb so groß ist wie bei den Crimp-Prothesen. Hierin kommt
das standardisierte Applikationsprozess der Clip-Prothesen aufgrund der elastischen Fe-
derklemmung zum Ausdruck. Die Applikationstechnik und das Operationsgeschick der
einzelnen Chirurgen fallen nicht mehr so stark ins Gewicht wie bei den Crimp-Prothesen.
Weiterhin wird der hohe Standardisierungsgrad dadurch besta¨tigt, dass sich bei der Clip-
Prothese in der Studie zu fru¨heren Laborexperimenten [SchimanskiSteinhardtEiber07] nur
leicht geringere Applikationskra¨fte zeigen.
Bei der Ermittlung des Scha¨digungsrisikos wurde davon ausgegangen, dass die Befesti-
gung der Stapesprothese am freien Amboss erfolgt. Insbesondere im außereuropa¨ischen
Raum kommt jedoch vielfach die inverse Stapedotomie Technik zum Einsatz, bei der die
Stapessuprastruktur erst nach Befestigung der Prothese entnommen wird und dadurch
der Amboss wa¨hrend der Befestigung durch den otosklerotisch ﬁxierten Stapes stabili-
siert bleibt. Sehr wahrscheinlich wu¨rde sich dadurch das Scha¨digungsrisiko reduzieren, so
dass diese Operationstechnik hinsichtlich des Scha¨digungsrisikos empfohlen werden kann.
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Zur Charakterisierung des aktiven Implantats Carina (Fa. Otologics) werden die Trans-
ferfunktionen zwischen der elektrischen Eingangsspannung und den ra¨umlichen Bewegun-
gen der Aktorspitze am freien, unbelasteten Aktor und am Aktor unter Last betrachtet.
Zuna¨chst wird am unbelasteten Aktor der Einﬂuss der Aktorhalterung auf die Transferei-
genschaften des Aktors aufgezeigt. Abbildung 4.21 vergleicht dazu die gemessenen Trans-
ferfunktionen eines orginal und eines ideal steif eingespannten Aktors. Die verschiedenen
Einspannsituationen sind in Abschnitt 3.2.5.1 beschrieben. Im betrachteten Frequenzbe-
reich bis 10 kHz treten in der La¨ngsbewegung des Aktors (y-Richtung) keine Unterschiede
zwischen den verschieden eingespannten Aktoren auf. Die Originalhalterung scheint folg-
lich in La¨ngsrichtung eine sehr steife Lagerung fu¨r den Aktor darzustellen. In den Querbe-
wegungen (x- und z-Richtung) wirkt sich hingegen die Elastizita¨t der Originalhalterung
etwas aus, so dass im Frequenzbereich zwischen 1 kHz und 5 kHz zusa¨tzliche Resonanzen
auftreten. Da jedoch die dadurch hinzugekommenen Querbewegungen im Vergleich zur
La¨ngsbewegung eine untergeordnete Rolle spielen, kann bei der Modellierung des Aktors
























Abbildung 4.21: Transferfunktion des Aktors in originaler (gestrichelt) und radialer Hal-
terung (durchgezogen).
Aus den Transferfunktionen in Abbildung 4.21 geht klar hervor, dass die Antriebsspitze
des gewo¨hnlich als Linearaktor erachteten Implantats ausgepra¨gte ra¨umliche Bewegun-
gen ausfu¨hrt. Im Frequenzbereich bis 8 kHz zeigen sich zwei Resonanzerscheinungen mit
dominanter La¨ngsbewegung und vier Resonanzen mit dominanter Querbewegung. Die
102 4 Messergebnisse
ersten beiden Querresonanzen liegen bei circa 680 Hz sehr dicht beieinander. Die An-
triebspitze des Aktors fu¨hrt dabei nahezu 100-fach gro¨ßere Bewegungen in x- bzw. z-
als in y-Richtung aus. Die na¨chste Querresonanz tritt in x-Richtung bei 6000 Hz und in
z-Richtung bei 6100 Hz in Erscheinung. Diese etwa 8-fach gro¨ßere Frequenz der zweiten
Querresonanz la¨sst vermuten, dass es sich bei den Resonanzerscheinungen um die ersten
beiden Biegeeigenschwingungen der Antriebsnadel handelt, deren Schwingungsform der
eines einseitig fest eingespannten Balkens a¨hnlich ist. Die Tatsache, dass die ersten und
zweiten Biegeeigenschwingungen in x- und z-Richtung jeweils dicht gefolgt hintereinander
auftreten, weist auf eine symmetrische Steiﬁgkeitsverteilung entlang der Antriebsachse des
Aktors hin, wie der runde Querschnitt der Antriebsnadel schon andeutet und statische
Messungen von [Thomann08] besta¨tigen.
Nach den Biegeschwingungen bei 600 Hz nehmen die Querbewegungen stark ab und
betragen bis 4 kHz nur noch etwa ein Zehntel der La¨ngsverschiebungen. Bei 2700 Hz
und 7700 Hz sind zwei ausgepra¨gte Resonanzerscheinungen in La¨ngsrichtung zu beob-
achten. Wa¨re die Antriebsnadel ideal starr, so ko¨nnte theoretisch nur eine La¨ngsre-
sonanz auftreten. Demzufolge weist die zweite La¨ngsresonanz darauf hin, dass in Ak-
torla¨ngsrichtung mindestens zwei schwingungsfa¨hige Massen vorhanden sein mu¨ssen, die
vermutlich auf konstruktiv bedingte Elastizita¨ten an Verbindungsstellen entlang der An-
triebsnadel zuru¨ckzufu¨hren ist.
Zur Charakterisierung des Aktorverhaltens unter Last wird der Aktor, wie in Ab-
schnitt 3.2.5 erla¨utert, mit einer Blattfeder vorgespannt. Die Aktorspitze ist dabei fest
mit der Blattfeder verklebt und kann nur noch La¨ngsverschiebungen ausfu¨hren. Abbil-
dung 4.22 stellt die bei verschiedenen Vorspannkra¨ften gemessenen Transferfunktionen in
La¨ngsrichtung dar. Die hinzugekommene Steiﬁgkeit und Masse der Blattfeder vera¨ndert
die Transferfunktion deutlich. Es lassen sich im Frequenzgang weiterhin die erste und
zweite La¨ngsresonanz des Aktors zuordnen. Aufgrund der nun mitschwingenden Blattfe-
dermasse ist die erste La¨ngsresonanz von 2700 Hz auf 1700 Hz und die zweite von 7700 Hz
auf 6900 Hz abgesunken. Die weiteren Resonanzen sind der Eigendynamik der Blattfeder
geschuldet. Hinsichtlich des Aktorverhaltens unter Last haben diese jedoch keine weitere
Bedeutung und werden deshalb im Folgenden nicht na¨her betrachtet.
An den Transferfunktionen ist zu erkennen, dass die Aktorcharakteristik bis zu einer
Vorspannkraft von 35 mN nahezu unvera¨ndert bleibt. Erst oberhalb 35 mN beginnt
die Antriebskraft proportional zur ansteigenden Vorspannkraft nachzulassen, bis die
La¨ngsverschiebung bei 77 mN schließlich kaum mehr vom Messrauschen zu unterschei-
den ist. Die La¨ngsresonanzen des Aktors bei 1700 Hz und 6900 Hz bleiben dabei a¨ußerst
frequenzstabil. Dies zeigt an, dass der Aktor in La¨ngsrichtung ein lineares Steiﬁgkeitsver-
halten aufweist. Da der Aktor nach dem elektromagnetischen Prinzip arbeitet, liegt es
nahe, dass der Leistungsabfall des Aktors auf eine Verschiebung des Permanentmagneten
aus dem optimalen Betriebspunkt innerhalb des Spulenfelds zuru¨ckzufu¨hren ist. In Bezug




































Abbildung 4.22: Transferfunktionen des Aktors in La¨ngsrichtung unter Vorspannung.
auf die klinische Anwendung des Implantats ist zu beachten, dass das Implanat nicht
zu stark gegen die Ossikelkette verspannt werden sollte, um unno¨tige Leistungseinbußen
zu vermeiden. Welche Zustellung im konkreten Fall jedoch zu wa¨hlen ist, ha¨ngt von der





Die Modellbildung stellt im Abgleich mit experimentellen Erkenntnissen eine gute
Mo¨glichkeit dar Ursache-Wirkungs-Zusammenha¨nge zu erkennen. Bei der Modellierung
wird das reale System auf ein weniger komplexes Ersatzmodell abgebildet und diejenigen
Eigenschaften des realen Systems vernachla¨ssigt, welche auf die gesuchten Zielgro¨ßen nur
einen geringen Einﬂuss haben. Das Modell besitzt somit auch nur in dem Bereich Aussa-
gekraft, in dem die getroﬀenen Annahmen den tatsa¨chlichen Verha¨ltnissen entsprechen.
Bei der Untersuchung der statischen und dynamischen Eigenschaften des Mittelohrs stel-
len das Trommelfell und die Geho¨rkno¨chelchenkette mit den drei Ossikeln Hammer,
Amboss und Steigbu¨gel sowie die Ba¨nder, Sehnen und Gelenke die zentralen anatomi-
schen Strukturen dar. Wa¨hrend in den fru¨heren Arbeiten von [Kauf92, Freitag04] und
[Breuninger08] der Fokus auf der Charakterisierung der akustischen Funktionsweise die-
ser Elemente lag, ist in dieser Arbeit das Hauptaugenmerk auf der statischen Funktions-
weise des Mittelohrs und den Auswirkungen statischer Vorspannung auf das dynamische
U¨bertragungsverhalten gerichtet. Wie aus den eigenen Messungen und in der Literatur
beschriebenen Messungen deutlich wird, spielen dabei insbesondere die nichtlinearen, vis-
koelastischen Eigenschaften des Trommelfells, der Trommelfellsehne sowie des Ringbands
und der beiden Mittelohrgelenke eine wichtige Rolle.
Die MKS-Methode eignet sich gut zur Abbildung der nichtlinearen Eigenschaften des Mit-
telohrs. Dabei werden die Geho¨rkno¨chelchen als Starrko¨rper modelliert sowie die nicht-
linearen Eigenschaften der Ba¨nder, Sehnen und Gelenke durch diskrete Feder-Da¨mpfer-
kombinationen abgebildet. Die Trommelfellmembran besitzt eine sehr komplizierte Form
und wird von der Luft im Geho¨rgang zu komplexen Schwingungsmustern angeregt, die
das Bewegungsverhalten der Ossikel entscheidend beeinﬂussen. Es bietet sich deshalb an
das Trommelfell einschließlich der umgebenden Luft mittels FEM zu modellieren und in
einem EMKS-Modell mit dem Modell der Ossikelkette zu vereinen. Das Schwingungsver-
halten des aktiven Implantats wird mit der MKS-Methode abgebildet und zur Simulation
des rekonstruierten Geho¨rs mit dem EMKS-Modell des Ohrs gekoppelt.
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5.1 Struktur des Gesamtohrmodells
Das EMKS-Gesamtmodell umfasst die in Abbildung 5.1 schematisch dargestellten Ele-
mente. Die drei Geho¨rkno¨chelchen werden als starre Ko¨rper abgebildet. Hammer und
Amboss ko¨nnen sich in allen drei translatorischen und rotatorischen Richtungen bewegen.
Der Steigbu¨gel ist hingegen aufgrund seiner speziﬁschen Lagerung im ovalen Fenster auf
die kolbenfo¨rmige Bewegung in y-Richtung und die Drehungen um die x- und z-Achse
eingeschra¨nkt. Somit ergeben sich fu¨r die Ossikelkette insgesamt 15 Bewegungsfreiheits-
grade. Das Trommelfell und die umgebende Luft im Ohrkanal sowie in der Paukenho¨hle
und im Mastoid wird in einem FE-Modell abgebildet, das im Abschnitt 5.2 na¨her be-
schrieben wird. Vom Innenohr ist lediglich die Lastwirkung auf das Mittelohr mit in das
Modell einbezogen. Die gegen die Rundfenstermembran schwingende Innenohrﬂu¨ssigkeit
ist durch eine Punktmasse abgebildet, die mit einer Feder-Da¨mpfer Kombination an das
Inertialsystem gekoppelt ist. Ba¨nder, Trommelfell- und Steigbu¨gelsehne sowie IM und IS-
Gelenk sind als sechsdimensionale Koppelelemente abgebildet, die aus jeweils drei senk-
recht zueinander stehenden translatorischen und rotatorischen Feder-Da¨mpfer Kombina-
tionen bestehen. Aktive Muskelprozesse sind im Modell nicht enthalten. Die Beschreibung
der nichtlinearen Kraftgesetze der Trommelfellsehne, des Ringbands und den beiden Mit-
telohrgelenken erfolgt in Abschnitt 5.3. Auf das MKS-Modell des aktiven Implantats und
dessen Ankopplung an den Amboss wird in Abschnitt 5.4 eingegangen.
Abbildung 5.1: EMKS-Modell des Mittelohrs und seiner angrenzenden Strukturen ein-
schließlich eines am hinteren Ambossru¨cken angekoppelten aktiven Implantats.
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Das Trommelfell und die angrenzenden Luftkompartimente sind im EMKS-Modell des
Mittelohrs mit Hilfe der FE-Methode als elastische Ko¨rper abgebildet. Zur Formulierung
der Fluid-Struktur-Interaktion zwischen den Strukturelementen des Trommelfells und den
Fluidelementen der Luft wird der in Abschnitt 2.1.2 beschriebene druckbasierte Euler-
Ansatz verwendet. Im verwendeten Programmsystem Ansys ist dieser im FLUID30 Ele-
ment implementiert [ANSYS09]. Die Geometrie von Geho¨rgang und Trommelfell wird aus
μ-CT Daten rekonstruiert [Ihrle11, Corral Prada10, Fuente Lanseros10], wa¨hrend die der
Paukenho¨hle Schnittbildern von [Lang92] entstammt und im Modell in vereinfachter Weise
durch ebene Seitenﬂa¨chen beschrieben ist, wie in Abbildung 5.2 zu sehen ist. Das Volumen
der idealisierten Paukenho¨hle Vc = 6.6 · 10−7 m3 liegt in den von [KavakliEtAl04] ange-
gebenen Grenzen Vc = (5.7± 1.7) · 10−7 m3. Vereinfachend werden im Modell die Wa¨nde
des Geho¨rgangs und der Paukenho¨hle als schallhart behandelt.
Abbildung 5.2: FE-Modell des Trommelfells und der angrenzenden Luftkompartements im
Ohrkanal (links) und der Paukenho¨hle (rechts). Das Trommelfell ist u¨ber sehr leichte und
steife Balken mit einem Knoten am Hammerschwerpunkt verbunden. Die Federsteiﬁgkeit
cA und Masse mA repra¨sentiert die pneumatisierten mastoidschen Zellen [IhrleEtAl12].
Mit der Paukenho¨hle sind im Mastoid weitere pneumatisierte Ra¨ume verbunden, von
denen vermutet wird, dass sie dem Druckausgleich und Gasaustausch dienen. Die Ver-
bindung zu diesem etwa sechsmal gro¨ßeren Luftvolumen im Mastoid stellt ein kurzer,
kno¨cherner Kanal dar, der Aditus ad antrum. Von den dynamischen Eigenschaften dieser
zwei in Verbindung stehenden Luftra¨ume her gesehen, gleicht die Konﬁguration einem
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Helmholtzresonator und kann in erster Na¨herung durch einen Einmassenschwinger ap-
proximiert werden. Um dies im FE-Modell zu beru¨cksichtigen, wird aus der superioren
Begrenzungsﬂa¨che der Paukenho¨hlengeometrie eine rechteckige Fla¨che herausgeschnitten,
die von ihrer Gro¨ße her der Querschnittsﬂa¨che des Aditus ad antrum gleicht [Lang92] und
im Fla¨chenmittelpunkt u¨ber eine Feder an das Inertialsystem gebunden ist, wie Abbil-
dung 5.2 zeigt. Die Fla¨che kann sich nur in superior-inferiorer Richtung verschieben und
ihre Masse ist auf die Masse des Aditus ad antrum Luftvolumens abgestimmt. Die Stei-
ﬁgkeit der Feder spiegelt die Kompressibilta¨t des Mastoidvolumens wieder und la¨sst sich
unter der Annahme einer adiabaten Zustandsa¨nderung (κ = 1.3) aus dem Umgebungs-
druck p0, der Querschnittsﬂa¨che AA des Aditus ad antrum sowie dem Mastoidvolumen





Der Hammer ist im Bereich des Hammergriﬀs gro¨ßtenteils mit dem Trommelfell verwach-
sen [DirckxDecraemer91]. Aus diesem Grund wird das Trommelfell bei der Modellierung in
der Region des Hammergriﬀs durch steife Balken spinnenartig [Fehr11] mit einem Schnitt-
stellenknoten verbunden, welcher den Hammerschwerpunkt repra¨sentiert. Durch die stei-
fen Balkenverbindungen fu¨hren der Kontaktbereich des Trommelfells und der Schnitt-
stellenknoten eine gemeinsame Starrko¨rperbewegung aus. Die Balken sind als schlanke
Bernoulli Balken durch BEAM4 Elemente diskretisiert. Die Material- und Geometriepa-
rameter sind so gewa¨hlt, dass die Eigenfrequenzen oberhalb 30 kHz liegen und die Balken
eine Gesamtmasse von 8 μg besitzen. Verglichen mit einer Gesamtmasse des Trommelfells
von 5.6 mg ist somit der Einﬂuss der Balken in Bezug auf die zusa¨tzliche Masse sowie die
zusa¨tzlichen Eigenschwingungen im Frequenzbereich bis 10 kHz vernachla¨ssigbar klein.
Die spinnenartige Balkenverbindung stellt die Verbindung des Hammers zum Trommel-
fell dar, auch wenn der Hammer selbst nicht Teil des FE-Modells ist, und ermo¨glicht eine
Kopplung des FE-Modells mit dem MKS-Modell der Ossikelkette am gekennzeichneten
Schnittstellenknoten in Abbildung 5.2. Bei der akustischen Druckanregung wird davon
ausgegangen, dass der Druck am Eingang des Ohrkanals uniform verteilt ist. Dement-
sprechend genu¨gt die Angabe des gewu¨nschten Anregungsdruck am Eingangsknoten, siehe
Abbildung 5.2.
Das dynamische Verhalten des Trommelfells wird hauptsa¨chlich von seiner konischen
Form und den Steiﬁgkeitseigenschaften der Membran beeinﬂusst. Wa¨hrend die ra¨umliche
Form aus μ-CT Daten relativ genau rekonstruiert werden kann, besteht bezu¨glich
den Steiﬁgkeitseigenschaften, welche durch die Materialeigenschaften und die Dicken-
verteilung der Membran bestimmt sind, eine gro¨ßere Unsicherheit. Insbesondere auf-
grund des a¨ußerst komplexen anatomischen Aufbaus der Membran, welcher z.B. nach
[DaphalapurkarEtAl09] drei- bzw. vierschichtig ist. Nach einer du¨nnen Epidermisschicht
auf der lateralen Seite, folgen ein bzw. zwei Schichten radial und tangential ausgerichtete
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Fasern, die von der Innenseite her von einer Mukosaschicht abgedeckt sind. Obwohl in
der Literatur kein Zweifel daru¨ber besteht, dass der schichtweise Aufbau ein orthotropes
Materialverhalten zur Folge hat [VolandriEtAl11], gibt es derzeit nur eine einzige expe-
rimentelle Untersuchung zu diesem Thema von [LuoEtAl09], so dass die meisten Auto-
ren isotropes Materialverhalten annehmen, wie z.B. [LiuLiSun09, ElkhouriLiuFunnell06,
KoikeWadaKobayashi02] und andere. Fu¨r den oberen Teil des Trommelfells, der pars
ﬂaccida, triﬀt nach [AernoutsDirckx11] die Annahme eines isotropen Materialverhaltens
tatsa¨chlich zu, da in diesem Bereich die Fasern keine regelma¨ßige Anordnung aufweisen. In
dieser Arbeit wird sowohl fu¨r die pars tensa als auch fu¨r die pars ﬂaccida isotropes Mate-
rialverhalten angesetzt, wiewohl mit unterschiedlichen Elastizita¨tsmoduln [IhrleEtAl11].
Neben der Wahl der E-Moduln mu¨ssen stets auch die dazugeho¨rigen Dicken-
verha¨ltnisse der Membran mit in Betracht gezogen werden. Es zeigt sich in
[KuypersDecraemerDirckx06], dass zwar große interindividuelle Schwankungen vorliegen,
die relativen Dickenverha¨ltnisse jedoch stets eine a¨hnliche Charakteristik aufweisen. So ist
die Dicke im inferior-posterioren Bereich am geringsten und nimmt in superiorer Richtung
zu. An den Berandungsﬂa¨chen und im Bereich des Hammergriﬀs hat sie ihr Maximum
und nimmt von anterior nach posterior zu. Ausgehend von diesen Messungen wird die
aus μ-CT Daten rekonstruierte Trommelfellgeometrie in sechs Regionen unterschiedli-
cher Dicke aufgeteilt, wie Abbildung 5.4 zeigt. Das absolute Dickenniveau ist an das
Trommelfellmodell von [Kauf97] angepasst, um die dort auf das dynamische Verhalten
des Trommelfells abgestimmten E-Moduln fu¨r dieses Modell u¨bernehmen zu ko¨nnen.
In [Kauf97] wurden die Dickenangaben wiederum aus den Messungen von [Kirikae60]
abgeleitet. Das Trommelfell ist am Rand fest eingespannt und mit Schalenelementen
des Typs SHELL181 diskretisiert. Die Fla¨che der rekonstruierten Trommelfellgeometrie
von 61 mm2 liegt etwas unterhalb des in [DirckxDecraemer92] bestimmten Bereichs von
66.1 ± 1.2 mm2.
Die Kopplung des Trommelfells mit den zwei Fluidregionen in Geho¨rgang und der Pau-
kenho¨hle erfordert die Deﬁnition von zwei Schichten aus Schalenelementen mit gekop-
pelten Translations- und Rotationsknotenfreiheitsgraden. Die Dickenverteilung wird fu¨r
beide Schichten u¨bernommen, fu¨r die E-Moduln und Dichten wird jeweils der halbe Wert
verwendet und jede Schicht mit der angrenzenden Fluidregion gekoppelt [Howard00]. Ta-
belle 5.1 gibt einen U¨berblick u¨ber die Parameter des FE-Modells.
Unter Vorspannung versteift sich das Trommelfell aufgrund von Materialnichtlinearita¨ten
und seiner konischen Form. Nach [Fung93] weist das nichtlineare Materialverhalten von
Weichgewebe typischerweise einen linearen Zusammenhang zwischen der Steigung der
Spannungs-Dehnungskurve, dem sogenannten Tangentenmodul, und der Spannung σ auf
dσ
dλ
= aσ + b, (5.2)
wobei λ der Dehnung entspricht, der Faktor a die Versteifungscharakteristik festlegt und
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Abbildung 5.3: FE-Modell des Trommelfells.
b den E-Modul im nicht vorgespannten Zustand bezeichnet. Dieser Ansatz wird im FE-
Modell zur Beschreibung des nichtlinearen Materialverhaltens verwendet. Die Diﬀerenti-





eaλ − 1) . (5.3)
Zur Bestimmung des Versteifungsfaktors a werden die Messungen von [ChengDaiGan07]
herangezogen, bei denen in einachsigen Zugversuchen an insgesamt elf Trommelfellpro-
ben nichtlineare Spannungs-Dehnungskurven bestimmt wurden. Es zeigt sich, wie von
[Fung93] beschrieben, ein nahezu idealer linearer Zusammenhang zwischen Spannung und
Tangentenmodul mit einem Versteifungsfaktor von a = 21.7. Fu¨r den Faktor b werden
die in Tabelle 5.1 in Bezug auf pars tensa und pars ﬂaccida angegebenen E-Moduln
von 4 bzw. 3 MPa angesetzt. Bestimmt man im Vergleich dazu aus den Messungen von
[ChengDaiGan07] den E-Modul im unausgelenkten Zustand, so ergibt sich ein sehr nied-
riger Wert von 1 MPa, was darauf zuru¨ckzufu¨hren ist, dass die Messmethode fu¨r die sehr
kleinen Auslenkungen im Bereich der Ausgangslage nicht mehr die no¨tige Genauigkeit
besitzt.
Zur Abbildung des nichtlinearen Trommelfellverhaltens im EMKS-Modell des Mittelohrs
werden die Bewegungsgleichungen des FE-Modells in Abha¨ngigkeit des statischen Relativ-
drucks zwischen Geho¨rgang und Paukenho¨hle formuliert. Dazu wird die in [PanzerEtAl10]
vorgeschlagene Methode der parametrischen Modellreduktion durch Matrixinterpolati-
on, wie in Abschnitt 2.1.4 beschrieben, angewandt. Zuna¨chst sind dazu die statischen
Gleichgewichtslagen des nichtlinearen FE-Modells fu¨r verschiedene Relativdru¨cke zwi-
schen Geho¨rgang und Paukenho¨hle zu bestimmen. Bei der Berechnung dieser Gleichge-
wichtslagen wird die Steiﬁgkeit der Ossikelkette durch eine Steiﬁgkeitsmatrix am Schnitt-
5.2 Modell von Trommelfell und Luftvolumina 111
Tabelle 5.1: Parameter des FE-Modells
Struktur Parameter
Trommelfell
Dichte 1.2 · 103 kg/m3
Poisson-Zahl 0.3
E-Modul Pars tensa 4 · 106 N/m2
E-Modul Pars ﬂaccida 3 · 106 N/m2
Versteifungsfaktor a 21.7
Dicke Pars tensa 55-90 μm
Dicke Pars ﬂaccida 130 μm
Durchmesser in Richtung Hammergriﬀ 9 mm
Durchmesser senkrecht zum Hammergriﬀ 8 mm
Fla¨che 61 mm2
Masse 5.6 · 106 kg
Paukenho¨hle
Volumen 6.6 · 10−7 m3
Aditus ad antrum
Luftmasse 30 · 10−9 kg
Steiﬁgkeit 17.92 N/m
Querschnittsﬂa¨che 2.24 · 10−5 m2
Geho¨rgang
La¨nge 30 mm




Referenzdruck 1.013 · 105 Pa
Rayleigh-Da¨mpfung
α 1582 Hz
β 2.55 · 10−6 s
stellenknoten ersetzt und sowohl große Deformationen als auch das oben angegebene nicht-
lineare Materialverhalten des Trommelfells beru¨cksichtigt. Da die Ossikelkette selbst ein
nichtlineares Steiﬁgkeitsverhalten aufweist, muss die Berechnung der Gleichgewichtslagen
iterativ erfolgen. Die lokalen Modelle ergeben sich schließlich durch Linearisierung des
FE-Modells an den statischen Gleichgewichtslagen, wobei die Ersatzsteiﬁgkeitsmatrix der
Ossikelkette vor der Linearisierung durch a¨ußere Kra¨fte ersetzt wird, um ausschließlich die
Steiﬁgkeitseigenschaften des Trommelfells und der Luft im elastischen Ko¨rper enthalten
zu haben. Bei der Deﬁnition der lokalen Modelle ist zu beachten, dass die Knoten entspre-
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chend der jeweiligen Verformung verschoben und verdreht sind und deshalb beim Aufstel-
len der Knotenkinematik ein konstanter Verschiebungs- und Verdrehungsanteil RRP bzw.
ΓRP zu beru¨cksichtigen ist, siehe Abschnitt 2.1.1.
Vor der Matrixinterpolation der lokalen Modelle werden diese mittels modaler Reduk-
tion von 16022 auf 75 Freiheitsgrade reduziert. Abbildung 5.4 zeigt einen Vergleich der
drei translatorischen und drei rotatorischen Hammerverschiebungen am Schnittstellenk-
noten fu¨r das originale und fu¨r das mit 75 Eigenmoden reduzierten Modells. Die Ver-
schiebungsgro¨ßen sind jeweils auf den anregenden Schalldruck am Eingang des Ohrkanals
bezogen. In der logarithmischen Skala sind kaum Unterschiede zwischen den beiden Mo-
dellen zu erkennen. Um den Einﬂuss der Anzahl an Eigenmoden auf das Reduktionser-
gebnis beurteilen zu ko¨nnen, ist in Abbildung 5.4 der relative Fehler in der Fro¨benius-
Norm der U¨bertragungsmatrix fu¨r unterschiedlich viele Eigenmoden aufgetragen, wobei
die U¨bertragungsmatrix das Transferverhalten zwischen dem Druck am Ohrkanaleingang
und den sechs Hammerbewegungen am Schnittstellenknoten beschreibt. Im Frequenzbe-
reich unterhalb 400 Hz und oberhalb 3 kHz ist beim U¨bergang von 50 Eigenmoden auf 75
eine deutliche Verbesserung zu erkennen, wa¨hrend eine weitere Steigerung der Anzahl an
Eigenmoden das reduzierte Modell nur noch wenig verbessert. Aus diesem Grund wird in






















































Abbildung 5.4: Vergleich der Hammerverschiebungen des originalen und reduzierten Mo-
dells samt dem resultierenden relativen Fehler fu¨r unterschiedlich viele Eigenmoden.
Die reduzierten, lokalen Modelle stellen die Stu¨tzsysteme der Matrixinterpolation dar.
Je dichter die Stu¨tzsysteme den Parameterraum abdecken, umso geringere Fehler ent-
stehen beim gewichteten Interpolationsverfahren. Fu¨r die Abbildung des nichtlinearen
Trommelfellverhaltens stellt sich ein Abstand der lokalen Modelle von Δp = 10 daPa
als ausreichend heraus, wie Abbildung 5.5 anhand der y-Verschiebungen des Umbos der
lokalen und interpolierten Modelle bei unterschiedlichen positiven und negativen Dru¨cke
im Ohrkanal zeigt. Die interpolierten Modelle sind dabei jeweils aus den um ±10 daPa
versetzten lokalen Modellen berechnet.
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Abbildung 5.5: Vergleich zwischen den lokalen und interpolierten Modelle anhand der
Umboverschiebungen in y-Richtung (lateral-medial) bei verschiedenen U¨ber- und Unter-
dru¨cken im Ohrkanal.
5.3 Modelle von Ba¨ndern, Sehnen und Gelenken
Die Ba¨nder, Sehnen und Gelenke sind im EMKS-Modell durch sechsdimensionale Feder-
Da¨mpferkombinationen abgebildet. Abbildung 5.6 gibt einen U¨berblick u¨ber deren Lage
und Orientierung im Mittelohr. Basierend auf den Arbeiten von [Kauf97, Freitag04] und
[Breuninger08] werden in dieser Arbeit das Ringband, die Trommelfellsehne und die bei-
den Gelenke um nichtlineare Ansa¨tze erweitert. Daru¨berhinaus werden an einem separa-
ten Modell viskoelastische Kriech- und Relaxationspha¨nomene nachgestellt, um damit im
Abgleich mit statischen Kraft-Verschiebungsmessungen die Steiﬁgkeits- und Da¨mpfungs-
parameter der Ossikelkette bei großen Verschiebungen zu ermitteln.
5.3.1 Viskoelastische Kriech- und Relaxationspha¨nomene
Durch den Vergleich des zeitlichen Kraft-Verschiebungsverlaufs der stufenfo¨rmigen Kraft-
Verschiebungsmessungen aus Abschnitt 4.2.2 mit einem Modell, das Kriech- und Relaxa-
tionspha¨nomene abbilden kann, lassen sich quantitative Aussagen u¨ber die Steiﬁgkeits-
und Da¨mpfungseigenschaften der Ossikelkette bei großen statischen Verschiebungen ab-
leiten. Viskoelastisches Materialverhalten kann durch eine Linearkombination einfacher
mechanischer Grundmodelle, wie Federn und Da¨mpfer, abgebildet werden. Bei der Wahl
der Feder-Da¨mpferkombination steht vor allem die physikalische Interpretierbarkeit der
Modellparameter im Vordergrund und weniger eine optimale Anpassungsfa¨higkeit des
Modells an die einzelnen Messungen. Es wird daher bewusst ein sehr einfaches, rein me-
chanisches Modell gewa¨hlt, welches aus einem Maxwell- und einem Voigt-Glied besteht,
wie Abbildung 5.7 zeigt, und in einfacher Weise die Modellierung eines Kriech- und eines
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Abbildung 5.6: Ba¨nder, Sehnen und Gelenke des Mittelohrs nach [PutzPabst93]. Abdruck
mit freundlicher Genehmigung des Urban und Schwarzenberg Verlags.
Relaxationsprozesses vereint. Ein Vergleich dieses Modells mit weiteren Varianten ist in
[Haag10] gegeben.
Wie in Abbildung 5.7 anhand einer exemplarischen Messung dargestellt, lassen sich die
stufenfo¨rmigen Kurvenverla¨ufe in drei Bereiche einteilen, in denen jeweils einzelne Elemen-
te des Modells besonders zum Tragen kommen. Fu¨r den schnellen Anstieg im Rampenbe-
reich kann der Da¨mpfer d2 des Maxwell-Glieds als starr betrachtet werden. Es ergibt sich
eine Parallelschaltung der Federn c0 und c2, so dass fu¨r den Knickpunkt na¨herungsweise
gilt
c0 + c2 =
FKnick − F0
yKnick − y0 . (5.4)
Im Relaxationsbereich hingegen kann der Da¨mpfer d1 vernachla¨ssigt werden, da aufgrund
der kleinen Geschwindigkeiten nur sehr kleine Da¨mpfungskra¨fte wirken. Wa¨hrend dieser
Periode wird die Feder c2 u¨ber den Da¨mpfer d2 entlastet und der Steigbu¨gel weicht der
anhaltenden Belastung mit einer Kriechbewegung aus. Fu¨r große Zeiten nimmt die Feder
c0 die Gesamtkraft FEnde auf und es stellt sich im stationa¨ren Bereich die konstante
Verschiebung yEnde ein, so dass
cmin0 =
FEnde − F0
yEnde − y0 (5.5)
gilt. In der Messung kann nur ein begrenzter Zeitraum erfasst werden, daher entsprechen
die am Ende einer Stufe erreichte Kraft und Verschiebung nicht den Grenzwerten fu¨r
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Abbildung 5.7: Zusammenhang zwischen dem Maxwell-Voigt-Modell und einer gemesse-
nen beispielhaften Steigbu¨gelverschiebung einer Stufe des stufenfo¨rmigen Kraftverlaufs.
t → ∞, woraus klar wird, dass Gleichung (5.5) einer Abscha¨tzung nach unten entspricht.
Nimmt man an, dass die Kraft wa¨hrend der Kriechphase konstant ist und nicht wie in
der Messung leicht absinkt, so ergibt sich fu¨r c0 als obere Schranke
cmax0 =
FKnick − F0
yEnde − y0 . (5.6)
Aus der unteren und oberen Schranke la¨sst sich durch Bildung des arithmetischen Mit-
tels fu¨r c0 ein grober Anhaltswert gewinnen und mit diesem aus Gleichung (5.4) die









yKnick − y0 − c0. (5.7)
Aufbauend auf diesen Abscha¨tzungen wird in Abschnitt 6.1.3 ein rechnergestu¨tzter Pa-
rameteranpassungsprozess beschrieben, innerhalb dessen sowohl die Steiﬁgkeitsparameter
c0 und c2 als auch die Da¨mpfungsparameter d1 und d2 mit Hilfe eines Optimierungsver-
fahrens an die Messdaten angepasst werden.
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5.3.2 Ringband
Das Ringband stellt die Verbindung zwischen der Steigbu¨gelfußplatte und dem ovalen
Fenster her. Seine Kontur hat a¨hnlich der Fußplatte eine elliptische bzw. bohnenfo¨rmige
Auspra¨gung, die superior eher konvex und inferior eher geradlinig ist. Die geometrischen
Abmessungen sind nur schwer zu bestimmen, da es neben seiner geringen Gro¨ße und
eingeschra¨nkten Zuga¨nglichkeit von Kollagen- und Elastinfasern durchgezogen ist, die in
feinen Bu¨ndeln radial durch das Band verlaufen und im knorpeligen Gewebe des ova-
len Fensters und der Steigbu¨gelfußplatte verankert sind [OhashiEtAl06, Graham85]. Die
Bezeichnung Ringband (lat.: ligamentum annulare) bezieht sich demnach auf die Form
des Bandes, dem Faserverlauf nach ist es jedoch ein ligamentum radiale. Nach [Ferner97]
vera¨ndern sich die Eigenschaften des Ringbands mit dem Alter. Wa¨hrend es beim Ju-
gendlichen noch durchgehend aus gleichma¨ßigen Faserzu¨gen besteht, treten bei a¨lteren
Menschen zunehmend Spaltra¨ume auf, die auf einen echten Gelenkcharakter hinweisen.
Abbildung 5.8 zeigt in einer schematischen Darstellung die mediale Steigbu¨gelfußplattenseite
und das ovale Fenster einschließlich des dazwischen liegenden Spaltraums, in dem sich
das Ringband beﬁndet. Unter der Ringbandho¨he wird die Ausdehnung senkrecht zur
Fußplattenﬂa¨che verstanden und unter der Ringbandbreite die Weite des Spaltes zwi-
schen der Steigbu¨gelfußplatte und dem ovalen Fenster. Sowohl Breite als auch Ho¨he
sind entlang des Umfangs nicht konstant. Verschiedene Messungen unter anderem von
[BolzLim72, Lim70, Brunner54, Eysell70] ergaben, dass die Ho¨he des Ringbands anterior
geringer ist als posterior. U¨bereinstimmend gibt [Beck79] an, dass das Ringband am
posterioren Pol eine große Ho¨he und eine geringe Breite, am vorderen jedoch eine geringe
Ho¨he und eine große Breite aufweist. Die quantitativen Angaben zur Ringbandho¨he vari-
ieren zwischen 300 μm und 500 μm [WolﬀBellucci56, Tinz05, MerchantRaviczRosowski96,
ArnoldBoehnkeScherer99, BerendesLinkZo¨llner79]. Explizit fu¨r die anteriore Seite geben
[Eysell70] und [Brunner54] u¨bereinstimmend 300 μm an und fu¨r die posteriore 500 μm.
Bezu¨glich der Ringbandbreite variieren die Literaturangaben zwischen 15 μm und 110 μm.
Bei [Eysell70] und [Brunner54] ﬁndet sich hier bezu¨glich der anterioren Seite ein Wert
von 100 μm und bezu¨glich der posterioren Seite 30 μm bzw. 15 μm.
Die geringe Spaltbreite im Vergleich zur Spaltho¨he gibt Anlass, das Ringband als Scher-
schicht zu modellieren und ausschließlich Kraftkomponenten auf den Steigbu¨gel aufgrund
von Scher- und Torsionsbelastungen in Betracht zu ziehen. Die Modellierung als Spalt
bedingt ebenfalls die Einschra¨nkung der Starrko¨rperfreiheitsgrade des Steigbu¨gels auf die
kolbenfo¨rmige Translation yS, die Rotation αS um die x-Achse und die Rotation γS um die
z-Achse. Diese kinematische Einschra¨nkung wird durch die in Abschnitt 4.1 vorgestellten
Messungen zu den physiologischen Steigbu¨gelbewegungen besta¨tigt, in denen sich zeigte,
dass die In-Plane Bewegungskomponenten vernachla¨ssigbar klein sind.
Eine Bewegung des Steigbu¨gels ruft an einem um den Winkel ϕ verdrehten, inﬁnitesimalen
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Abbildung 5.8: Modellierung des Ringbands als Scherschicht.
Ringbandelement eine diﬀerentielle Kraftwirkung dF in y-Richtung sowie eine Momen-
tenwirkung dM in radialer Richtung hervor, wie Abbildung 5.8 zeigt. Im kartesischen













Die entlang des Umfangs U wirkenden inﬁnitesimalen Kraftkomponenten dF ′ ko¨nnen
durch Integration zu einer im Ursprung des Steigbu¨gelkoordinatensystems wirkenden
Einzelkraft Fy und zu den Einzelmomenten Mx und Mz um die x- bzw. z-Achse zu-
sammengefasst werden. Durch Aufstellen des Kra¨ftegleichgewichts in y-Richtung und der
























x′(ϕ) dFy(ϕ) +M z,
(5.9)
wobei x′ und z′ den Absta¨nden eines inﬁnitesimalen Ringbandelements zu den jeweiligen
Koordinatenachsen entspricht undMx bzw.M z die Summe aller freien Momente dMx und
dMz entlang des Umfangs bezeichnet. Demnach sind die resultierende Kraft Fy sowie die
resultierenden Einzelmomente Mx und Mz sowohl von der Form des Ringbands als auch
vom Materialverhalten abha¨ngig, welches u¨ber die lokalen Kraftgesetze dFy(ϕ), dMx(ϕ)
und dMz(ϕ) beschrieben wird. Der sehr komplexe und entlang des Umfangs vera¨nderliche
Aufbau des Ringbands macht es schwierig, einen Ansatz fu¨r das Materialverhalten anzu-
geben. Basierend auf den Kraft-Verschiebungsmessungen am Steigbu¨gel aus Abschnitt 4.2
wird vereinfachend angenommen, dass sich das Ringband auf Zug- und Druckbelastung
symmetrisch verha¨lt und die nichtlineare Versteifungscharakteristik durch einen kubischen
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Ansatz beschrieben werden kann. Mit der Verschiebung des Steigbu¨gelfußplattenrands
y(ϕ) = yS + x
′(ϕ) γS − z′(ϕ)αS (5.10)
ergeben sich die folgenden lokalen, inﬁnitesimalen Kraftgesetze
dFy(ϕ) = ay(ϕ) y(ϕ) + by(ϕ) y(ϕ)
3,
dMx(ϕ) = ax(ϕ)αS + bx(ϕ)α
3
S,




Weiterhin wird das Ringband entlang seines Umfangs in n = 8 Segmente unterteilt
und innerhalb dieser konstante Steiﬁgkeitseigenschaften angenommen. Dies entspricht
einer Abbildung der kontinuierlichen Steiﬁgkeitsverteilung auf jeweils eine einzige dis-
krete Translationsfeder pro Segment und zwei Drehfedern, wie Abbildung 5.9 zeigt, wobei
die Translations- und Rotationsfedern eine symmetrische und kubische Federcharakte-
ristik besitzen. Mit diesem Ansatz und der Verschiebung an der i-ten Translationsfeder
yi = yS + x
′













z′i Fi +Mx = −
8∑
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z′i (ai yi + bi y
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x′i Fi +M z =
8∑
i=1
x′i (ai yi + bi y
3
i ) + az γ + bz γ
3.
(5.12)
Fu¨r den Vergleich dieses nichtlinearen Modells mit linearen Modellen aus der Literatur
[Kauf97, BeerEtAl99] kann das hier verwendete nichtlineare Modell um einen beliebi-
gen Arbeitspunkt qWP linearisiert werden. Es ergibt sich folgender Zusammenhang zwi-
schen dem verallgemeinerten Kraftvektor F = [Fy MxMz]
T und den verallgemeinerten
Abbildung 5.9: Modellierung des Ringbands durch 8 Translations- und 2 Rotationsfedern.
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Steigbu¨gelkoordinaten q = [yS αS γS]
T





· (q − q0). (5.13)
Unter Ausnu¨tzung der kinematischen Gleichung 5.10 kann gezeigt werden [Kleinbach12],
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Die vollbesetzte 3x3-Steiﬁgkeitsmatrix zeigt deutlich die Kopplung zwischen der trans-
latorischen Steigbu¨gelbewegung yS und den rotatorischen Steigbu¨gelbewegungen αS und
γS.
5.3.3 Sehne des Trommelfellspannmuskels
Die Sehne des Trommelfellspannmuskels tritt am processus cochleariformis in die Pau-
kenho¨hle ein und inseriert am oberen Ende der medialen Hammergriﬀseite. Sie besitzt eine
durchschnittliche La¨nge von 1.45 - 2.2 mm und einen vergleichsweise kra¨ftigen Querschnitt
von 0.9 - 1 mm2 [ChengGan07a, SimPuria07]. Dies weist, wie auch der geﬁederte Muskel-
bauch des Trommelfellspannmuskels, auf die Fa¨higkeit hin, große Kra¨fte u¨bertragen zu
ko¨nnen [WeverVernon56]. Alle in der Literatur beschriebenen Versuche, die Funktion die-
ses Mittelohrmuskels sowie des Stapediusmuskels aufzukla¨ren, ergaben bislang kein stim-
miges Bild. Es bleibt bei hypothetischen Aussagen, die sich nach [WeverLawrence54] in
eine Akkomodationstheorie [Wiggers37, KevanishviliGvacharia72], eine Labyrinththeorie
[Zimmermann12], eine Schutztheorie [Politzer68, Lawrence62] und eine Fixationstheorie
[WeverVernonLawrence55, Marquet85, Helmholtz69] einteilen lassen. Unbestritten bleibt
jedoch die auﬀallende Beweglichkeit des Mittelohrapparates bei durchschnittener Trom-
melfellsehne [AsaiRobersonGoode97, Bezold80]. Nach [Hu¨ttenbrink89a] ist dies auf ein
relativ kra¨ftiges, in der Trommelfellsehne eingebettetes Band zuru¨ckzufu¨hren, das bei
starken Geho¨rgangsunterdru¨cken u¨berma¨ßige Hammerexkursionen unterbindet. Einach-
sige Zugversuche von [ChengGan07a] zeigten, dass die Trommelfellsehne bzw. das darin
eingebettete Band eine stark nichtlineare Charakteristik aufweist. All dies gibt Anlass,
der Trommelfellsehne eine wichtige Bedeutung fu¨r die statische Funktion des Mittelohrs
beizumessen.
Aus diesem Grund wird das Modell der Trommelfellsehne um einen nichtlinearen Ansatz
erweitert. Dabei wird davon ausgegangen, dass sich die Sehne unter Zug ausschließlich
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in La¨ngsrichtung versteift, die Quersteiﬁgkeiten jedoch unbetroﬀen bleiben. Die Verstei-
fungscharakteristik in La¨ngsrichtung wird den Messungen von [ChengGan07a] entnommen
und u¨ber einen kubischen Ansatz im Modell abgebildet. Fu¨r das Verhalten der Sehne auf
Druck liegen keine Untersuchungen vor, deshalb wird angenommen, dass die Sehne die






2 + a1Δy + a0 fu¨r Δy ≥ 0μm
a0 fu¨r Δy < 0μm
(5.15)
mit den dazugeho¨rigen Parameterwerten aus Tabelle A.1 im Anhang. Abbildung 5.10
veranschaulicht den Verlauf der Steiﬁgkeit und der Kraft u¨ber der Relativauslenkung Δy
der Trommelfellsehne.







































Abbildung 5.10: Steiﬁgkeits- und Kraftverlauf der Trommelfellsehne in La¨ngsrichtung.
5.3.4 Incudo-Malleolar Gelenk
Nachdem in fru¨hen histologischen Untersuchungen von [So¨mmerring91, Weber51,
Luschka58] der Gelenkcharakter des IM-Gelenks noch umstritten war, konnte das
IM-Gelenk spa¨ter mit rasterelektronenmikroskopischen [Hu¨ttenbrinkPfautsch87] und
mikro-computertomographischen Visualisierungsverfahren [SimPuria07] eindeutig als
echte Diarthrose identiﬁziert werden. Die artikulierten Gelenkoberﬂa¨chen sind homogen
glatt und zeigen, a¨hnlich den großen Ko¨rpergelenken, eine hohe Diﬀerenzierung des
hyalinen Gelenkknorpels. Das topographisch einer verdrehten Sattelﬂa¨che gleichende IM-
Gelenk [Helmholtz69] beherbergt im Innern eine synoviale Flu¨ssigkeit [Marquet81] und
ist an den Ra¨ndern von du¨nnen Fasern ummantelt, die Hammer und Amboss miteinander
verbinden und ihre gro¨ßte Dichte auf der medialen und lateralen Seite aufweisen. Die
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Dicke des Gelenks schwankt von nahezu 0 μm bis zu einer maximalen Dicke von circa
270 - 390 μm [SimPuria07].
Hinsichtlich der Funktionsweise des IM-Gelenks muss zwischen dem statischen und akus-
tischen Funktionsbereich unterschieden werden. Bei rein statischer Belastung verha¨lt sich
das IM-Gelenk a¨ußerst nachgiebig, so dass [Hu¨ttenbrink89b] bei statischer Druckanregung
im Ohrkanal durchschnittlich 11.2-Mal gro¨ßere Umbo- als Lenticularisverschiebungen be-
stimmte. Im Frequenzbereich von 0 Hz bis 500 Hz ﬁnden sich in der Literatur keine
quantitativen Angaben zu den Relativbewegungen im IM Gelenk, jedoch beobachtete
[TonndorfKhanna66], dass das Gelenk mit steigender Anregungsfrequenz steifer wurde
und oberhalb 60 Hz mehr und mehr einer starren Verbindung glich. Diese qualitativen Be-
obachtungen spannen den Bogen zu den Untersuchungen von [Willi03], der im Frequenz-
bereich von 500 Hz bis 2 kHz nahezu keine Relativbewegungen im IM-Gelenk feststellen
konnte. Erst oberhalb 2 kHz traten in der Rotationsbewegung um die anteriore-posteriore
Achse (x-Achse) wieder Relativbewegungen auf, die im Frequenzbereich bis 10 kHz zu
maximal 4 Mal gro¨ßeren Verschiebungen des Umbos als des Lenticularis fu¨hrten.
Die genannten Beobachtungen stu¨tzen den von [TonndorfKhanna66] propagierten Gleit-
kupplungscharakter des IM-Gelenks. Im Modell wird dieses Verhalten durch ein 6×6 vis-
koelastisches Koppelelement abgebildet, dessen Feder- und Da¨mpfungsparameter so abge-
stimmt sind, dass sich der Hammer-Amboss-Komplex bei statischer Belastung nachgiebig
verha¨lt und ab etwa 100 Hz Schallanregung als Einheit bewegt. Abbildung 5.11(a) zeigt
die simulierte Frequenzantwort des Drehwinkels von Hammer αH und Amboss αA um
die anteriore-posteriore Achse bei akustischer Anregung im Ohrkanal mit Frequenzen von
0.001 Hz - 10 kHz.
α

(a) Kleine, dynamische Relativbewegungen. (b) Große, statische Relativbewegungen.
Abbildung 5.11: Gleitkupplungscharakter des IM-Gelenks mit U¨berlastschutz.
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In den erwa¨hnten ra¨umlichen Verschiebungsmessungen von [Hu¨ttenbrink89b] zeigt sich,
dass die Querverschiebungen des Lenticularis bei statischer Druckanregung im Ohrkanal
etwa 1.7 Mal gro¨ßer sind als die In- und Exkursionen in lateral-medialer Richtung. Dem-
zufolge muss es im IM-Gelenk neben den Relativverdrehungen um die anteriore-posteriore
Achse auch zu Relativverschiebungen in superior-inferiorer (z-Achse) und lateral-medialer
(y-Achse) Richtung kommen. Aus diesem Grund werden im Modell dem IM-Gelenk in
diesen translatorischen Bewegungsrichtungen niedrigere Steiﬁgkeiten zugewiesen als in
anterior-posteriorer Richtung (x-Achse). Diese Annahme besta¨tigt sich auch dadurch,
dass bei den Kraft-Verschiebungsmessungen am langen Ambossfortsatz aus Abschnitt 4.3
in lateral-medialer Richtung niedrigere Steiﬁgkeiten gemessen wurden als in anterior-
posteriorer Richtung. Die Steiﬁgkeits- und Da¨mpfungsparameter sind im Anhang A.2
angegeben.
Wie in Abschnitt 4.3.3 diskutiert, geben die Kraft-Verschiebungsmessungen am langen
Ambossfortsatz Grund zu der Annahme, dass bei Verschiebungen des langen Ambossfort-
satzes in lateral-medialer Richtung um mehr als ±150 μm die artikulierten Fla¨chen des
IM-Gelenks direkten Kontakt bekommen und sich das IM-Gelenk versteift, um einer Dis-
artikulation des Gelenks vorzubeugen. Im Modell ist dieser ”U¨berlastschutz” mit Hilfe ei-
nes Versteifungsfaktors kHA nachgestellt, der das IM-Gelenk in diesem Bewegungsbereich
zunehmend in allen Richtungen gleichma¨ßig versteift. Da bei statischen Belastungen die
Drehung des Hammer-Amboss-Komplexes um die anterior-posteriore Achse die dominante
Bewegung darstellt, wird der Versteifungsfaktor kHA in Abha¨ngigkeit der Relativdrehung









HA + a1ΔαHA + a0 fu¨r aHA < |ΔαHA| < bHA
1000 fu¨r |ΔαHA| > bHA
(5.16)
beschrieben. Abbildung 5.11(b) veranschaulicht die Kennlinie dieses Versteifungsfaktors.
Im statischen Funktionsbereich fu¨r |ΔαHA| < aHA ist der Versteifungsfaktor gleich eins,
so dass die Steiﬁgkeitswerte des IM-Gelenks mit ihren Nominalwerten belegt sind und das
Gelenk sich nachgiebig verha¨lt. Außerhalb dieses Bereichs steigt der Versteifungsfaktor
an und nimmt fu¨r |ΔαHA| > bHA einen Maximalwert von 1000 an. Dieser Wert ist
gerade so hoch gewa¨hlt, dass das Gelenk keine Relativbewegungen mehr zula¨sst. Bei der
Deﬁnition der U¨bergangsfunktion vom unteren zum oberen Plateau wird ein kubischer
Ansatz verwendet, um einen glatten U¨bergang gewa¨hrleisten zu ko¨nnen.
Die mit den Werten aHA und bHA beschriebenen Grenzen des statischen Bereichs und des
U¨berlastbereichs werden aus den Messungen am langen Ambossfortsatz abgeleitet. Unter
der Annahme einer reinen Drehung von Hammer und Amboss um die anterior-posteriore
Achse la¨sst sich mit der oben erwa¨hnten Verschiebungsgrenze von ±150 μm und einer
La¨nge des langen Ambossfortsatzes von 5 mm [Tinz05] die Grenze der Relativdrehung
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mit aHA ≈ 150 μm/5 mm abscha¨tzen. Der Punkt maximaler Versteifung bei bHA wird
so gewa¨hlt, dass er mit dem Auftreten erster Mikrorisse und dem Ende des progressiven
Anstiegs der Kraft-Verschiebungskurven bei 500 - 600 μm zusammenfa¨llt. Es ergibt sich
somit bHA ≈ 600 μm/5 mm. Die Feinabstimmung von aHA und bHA erfolgt durch einen
Vergleich von Simulation und Messung, wie in Abschnitt 6.2 gezeigt wird. Die daraus
ermittelten Parameterwerte sind im Anhang in Tabelle A.2 zusammengefasst.
5.3.5 Incudo-Stapedial Gelenk
Das IS-Gelenk zwischen Amboss und Steigbu¨gel geho¨rt wie auch das IM-Gelenk zu der
Klasse der echten Gelenke und besitzt einen hochdiﬀerenzierten Aufbau. Abbildung 5.12
zeigt einen histologischen La¨ngsschnitt. Die kno¨chernen Bereiche sind dunkel abgebil-
det, bei den helleren Bereichen handelt es sich um Weichgewebe. Wie [FunnellEtAl05]
und [ChienEtAl09a] beschreiben, besteht der Lenticularis aus einem kleinen, du¨nnen
Stiel der mit einer linsenfo¨rmigen Platte abschließt. Demgegenu¨ber steht der konkave
Steigbu¨gelkopf, der wie die linsenfo¨rmige Platte von Gelenkknorpel u¨berzogen ist. Um
das Gelenk beﬁndet sich eine Gelenkkapsel, die zum großen Teil aus Elastinfasern besteht
[ChienEtAl09a] und einen abgeschlossenen Raum fu¨r die im Innern beﬁndliche Synovi-
alﬂu¨ssigkeit bildet. In 80% der untersuchten Fa¨lle (270 Felsenbeine) inseriert ein faser-
knorpeliger Meniskus in die Gelenkkapsel und bedeckt die Gelenkﬂa¨chen [ChienEtAl09a]
wie auch rasterelektronenmikroskopische Untersuchungen von [Hu¨ttenbrinkPfautsch87]
zeigen.
Abbildung 5.12: Histologischer La¨ngsschnitt des IS-Gelenks [ChienEtAl09a].
Der komplexe Aufbau des IS-Gelenks ermo¨glicht leichtga¨ngige Gleitbewegungen in den
Querrichtungen (superior-inferior und anterior-posterior), um dadurch auf u¨berma¨ßige
Bewegungen des langen Ambossfortsatzes, wie sie z.B. bei Umgebungsdruckschwankun-
gen vorkommen, mit ausweichenden Gleitbewegungen reagieren zu ko¨nnen. Die ”Ent-
kopplung” großer, statischer Relativverschiebungen von Steigbu¨gel und Amboss ist nach
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[TonndorfKhanna66, Hu¨ttenbrink88b] und [Be´ke´sy60] als Innenohrschutz aufzufassen.
Im Gegensatz dazu ﬁndet sich in der von medial nach lateral weisenden La¨ngsrichtung
deutlich weniger Spielraum fu¨r Relativbewegungen, da nur ein sehr du¨nner Gelenkspalt
zwischen den Gelenkﬂa¨chen vorhanden ist. Diese Gelenkmorphologie macht die asym-
metrische La¨ngssteiﬁgkeit bei großen statischen Belastungen versta¨ndlich [ZhangGan11,
EiberBreuninger04]. Bewegt sich demnach der lange Ambossfortsatz auf den Steigbu¨gel
zu, so wird das Gelenk zusammengedru¨ckt und es entsteht eine steife Kopplung zwi-
schen den beiden Geho¨rkno¨chelchen. In entgegengesetzter Richtung sind Amboss und
Steigbu¨gel hingegen hauptsa¨chlich u¨ber die Fasern der Gelenkkapsel verbunden, wodurch
das IS-Gelenk nachgiebiger wirkt. Bei akustischer Anregung mit physiologischen Schall-
dru¨cken kommt diese Asymmetrie mit Ausnahme einer vorgespannten Kette nicht zum
Tragen, da die viskoelastischen Eigenschaften der Gelenkschmiere große Da¨mpfungskra¨fte
hervorrufen [GuinanPeake67, GundersenHogmoen76].
Im Modell ist das IS-Gelenk durch ein 6×6 Koppelelement repra¨sentiert, das in der La¨ngs-
richtung eine gro¨ßere Steiﬁgkeit aufweist als in den Querrichtungen. Die rotatorischen
Steiﬁgkeiten sind in allen Richtungen gleich groß gewa¨hlt, da hieru¨ber keine genaueren
Angaben in der Literatur bekannt sind. Die Da¨mpfungsparameter sind so angepasst, dass
das Gelenk im unvorgespannten Zustand bei Schalltransmission nur vernachla¨ssigbar klei-
ne Relativbewegungen aufweist, hingegen im statischen bzw. niederfrequenten Bereich
nachgiebig ist und insbesondere Gleitbewegungen in den Querrichtungen zula¨sst.
Zur Abbildung der Gelenkcharakteristik bei großen, statischen Verschiebungen wird
aus den einachsigen Zug-Druck Versuchen von [ZhangGan11] ein Versteifungsansatz
in Abha¨ngigkeit der Relativauslenkung Δy in La¨ngsrichtung zwischen Amboss und
Steigbu¨gel abgeleitet. Dabei ist zu beachten, dass die angegebenen Zug-Druck Verla¨ufe
von einem vorgespannten Zustand ausgehen, indem das IS-Gelenk unter einer 1 mN großen
Zug- bzw. Druckbelastung steht. Dies erkla¨rt die unterschiedlichen Anfangssteiﬁgkeiten
im Zug- und Druckbereich von 300 N/m bzw. 1800 N/m. Ausgehend von diesen Wer-
ten wird angenommen, dass das Gelenk im nicht vorgespannten Zustand eine mittlere
La¨ngssteiﬁgkeit von 1050 N/m aufweist. Mit der Vorspannkraft von 1 mN ergibt sich da-
mit eine anfa¨ngliche Relativauslenkung von etwa 1 μm. Mit weiteren aus den Zug-Druck
Kurven von [ZhangGan11] abgelesenen Auslenkungs- und Steiﬁgkeitspaaren ergibt sich
der in Abbildung 5.13 u¨ber der Relativauslenkung Δy zwischen Amboss und Steigbu¨gel
dargestellte Steiﬁgkeits- und Kraftverlauf in La¨ngsrichtung.
Die ausgepra¨gte Asymmetrie weist auf das unterschiedliche Verhalten des IS-Gelenks bei
Zug- und Druckbelastung hin. Im Modell ist dies durch die in Abbildung 5.13 blau ein-
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Abbildung 5.13: Steiﬁgkeits- und Kraftverlauf des IS-Gelenks in La¨ngsrichtung.






2 + a1Δy + a0 fu¨r Δy ≤ −1μm
b1Δy + b0 fu¨r − 1μm < Δy < 1μm
c3Δy
3 + c2Δy
2 + c1Δy + c0 fu¨r Δy ≥ 1μm
(5.17)
abgebildet. Die Parameterwerte sind in Tabelle A.4 zusammengefasst. Eine Versteifung
des IS-Gelenks in den Querrichtungen ist im Modell nicht enthalten, da dazu weder eigene
Untersuchungen noch Werte aus der Literatur zur Verfu¨gung stehen.
5.4 Modell des aktiven Implantats
Aus der in Abbildung 5.14 dargestellten Schnittzeichnung geht hervor, dass der Antrieb
des Aktors aus einem feststehenden Spulenkern und einem federnd aufgeha¨ngten Per-
manentmagneten besteht, der vom wechselnden Magnetfeld der Spule angetrieben wird.
Es scheint so, als ob eine Parallelfederanordnung den Permanentmagneten in Antriebs-
richtung linear fu¨hrt, um die mit ihm verbundene Antriebsnadel mo¨glichst geradlinig
anzutreiben. Zusa¨tzlich dazu stu¨tzt ein elastischer Federbalg die biegeweiche Antriebsna-
del an einer achsial weiter vorne gelegenen Stelle in radialer Richtung ab. Den Abschluss
der Antriebsnadel bildet eine Keramikspitze, die u¨ber eine Klemmverbindung an der An-
triebsnadel festgemacht ist.
Aus den in Abschnitt 4.4 beschriebenen Messungen geht hervor, dass der Aktor im be-
trachteten Frequenzbereich bis 10 kHz zwei dominante Eigenschwingungen in La¨ngsrich-
tung (y-Richtung) und vier in Querrichtung (x- bzw. z-Richtung) aufweist. Um diese im
Modell abbilden zu ko¨nnen, besitzt das in Abbildung 5.14 dargestellte Modell sechs Bewe-
gungsfreiheitsgrade. Es besteht aus zwei starren Ko¨rpern, die untereinander sowie mit dem
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Abbildung 5.14: Schnittzeichnung und Modellaufbau des aktiven Implantats.
Scha¨del (Inertialsystem) und dem hinteren Ambossru¨cken u¨ber Feder-Da¨mpfer-Elemente
verbunden sind.
Der konstruktive Aufbau der Parallelfederanordnung bewirkt eine sehr steife Lagerung
des Magneten in x- und z-Richtung. Als Bewegungsmo¨glichkeiten verbleiben deshalb
fu¨r den Magneten eine Translation in y-Richtung und Rotationen um die x- und z-
Achse, wie in Abbildung 5.14 mit dem Vektor yMagnet = [yM αM γM ] angedeutet ist.
Fu¨r diese Bewegungsrichtungen beschreiben cMagnet bzw. dMagnet die Steiﬁgkeits- und
Da¨mpfungseigenschaften der Magnetlagerung und IMagnet die Massen- und Tra¨gheitsei-
genschaften des Magneten. Die etwa 6.5 mm lange, biegeweiche Antriebsnadel a¨hnelt
einem am Permanentmagneten fest eingespannten, schlanken Biegebalken. Im Modell
ist deren La¨ngs- und Biegeelastizita¨t durch eine Translationsfeder in y-Richtung und
zwei Rotationsfedern um die x- und z-Achse abgebildet, die im Federelement cNadel zu-
sammengefasst sind. Die Da¨mpfungseigenschaften werden durch ein parallel geschalte-
tes Da¨mpfungsglied dNadel repra¨sentiert. An dieser Feder-Da¨mpfer-Kombination ist ein
starrer Stab in der La¨nge der Antriebsnadel festgemacht, der dem Koppelelement ent-
sprechend eine translatorische und zwei rotatorische Bewegungen ausfu¨hren kann, wie
der Vektor yNadel = [yN αN γN ] beschreibt. Die Massen- und Tra¨gheitseigenschaften der
Antriebsnadel sind im Tra¨gheitstensor INadel zusammengefasst. Keramikspitze und Ver-
bindungsmuﬀe werden als Punktmasse mSpitze betrachtet und starr mit der Antriebsnadel
verbunden. Der Federbalg wird nicht als separater Ko¨rper modelliert, sondern durch eine
Erho¨hung der La¨ngssteiﬁgkeit in cMagnet, der Biegesteiﬁgkeiten in cNadel sowie der Masse
mSpitze im Modell beru¨cksichtigt.
5.4 Modell des aktiven Implantats 127
Das wechselnde Magnetfeld der Spule erzeugt am Permanentmagneten eine Antriebs-
kraft Fa. Idealerweise weist sie in La¨ngsrichtung des Aktors und greift am Schwerpunkt
des Magneten an, da Antriebsmomente zu Verdrehungen des Magneten und in Folge zu
Querbewegungen der Aktorspitze fu¨hren. Treten jedoch aufgrund von Inhomogenita¨ten
im Magnetfeld oder Fertigungsungenauigkeiten dennoch zusa¨tzliche Antriebsmomente am
Magneten auf, so kann dies im Anregungsvektor FAktor = [Fa z
′Fa x′Fa] durch einen
Versatz des Kraftangriﬀpunkts um x′ bzw. z′ beru¨cksichtigt werden.
Abgesehen von den Antriebsmomenten fu¨hren Querversa¨tze der Ko¨rperschwerpunkte
selbst bei vo¨llig geradlinig angreifender Kraft zu einer Verkopplung der La¨ngs- und Quer-
bewegungen des Aktors. Da dies im realen Aufbau durch einen leicht asymmetrischen
Zusammenbau der einzelnen Aktorteile sehr wahrscheinlich der Fall ist, wird es beim
Aufbau des Aktormodells sowie bei der Abstimmung der Modellparameter auf die gemes-
senen ra¨umlichen Bewegungen beru¨cksichtigt. Um die Wichtigkeit der Schwerpunktslagen
zu verdeutlichen sind sie in Abbildung 5.14 hervorgehoben eingezeichnet.
Um die gemessenen Transferfunktionen mit denen des Aktormodells vergleichen zu
ko¨nnen, muss der Zusammenhang zwischen der elektrischen Eingangsspannung U und der
Antriebskraft Fa bestimmt werden. Bei elektrodynamischen Antrieben ist bekannt, dass
sie einen hyperbolischen Abfall der Antriebskraft u¨ber der Frequenz f [LinseFischer92]
zeigen, so dass gilt Fa ∼ k/fn. Die Konstanten k und n ha¨ngen vom Typ des Antriebs ab
und mu¨ssen fu¨r den Aktor im Vergleich von Simulation und Messung bestimmt werden.
Daru¨berhinaus ha¨ngt die Antriebskraft von der statischen Vorspannung F0 ab, wie die
Messungen am Aktor unter Last in Abschnitt 4.4 zeigen. Es liegt nahe, den Leistungs-
abfall des Aktors hauptsa¨chlich auf eine Verschiebung des Permanentmagneten aus dem
optimalen Betriebspunkt innerhalb des Spulenfelds heraus, zuru¨ckzufu¨hren. Im Modell
wird dies durch eine vorspannungsabha¨ngige Antriebskraftskalierung beru¨cksichtigt, die
sich an den Messungen am Aktor unter Last orientieren, siehe Abbildung 4.22. Dazu
wird ein Skalierungsfaktor ξscale deﬁniert, der die Bewegungen des Aktors unter Vorspan-
nung und die des unbelasteten Aktors ins Verha¨ltnis setzt. Als Referenzbewegung werden
die Bewegungsamplituden im quasistatischen Bereich bei 500 Hz herangezogen. Die sich
daraus ergebenden Werte sind in Abbildung 5.15 dargestellt.





1 fu¨r F0 ≤ 30 mN
a (F0 − b) fu¨r 30 mN < F0 ≤ 77 mN
0 fu¨r F0 > 77 mN
. (5.18)
Zusammenfassend ergibt sich zwischen der elektrischen Eingangsspannung U und der
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Abbildung 5.15: Vorspannungsabha¨ngige Antriebskraftskalierung.





Die Parameterwerte des Aktormodells werden wie das folgende Kapitel zeigen wird im




Vergleich von Simulation und
Messung
Das Modellverhalten wird neben der Struktur maßgeblich von den Parametern des Mo-
dells beeinﬂusst. Manche Parameter lassen sich direkt aus Stoﬀkennwerten oder aus der
Literatur entnehmen. Die Mehrzahl der Parameter sind jedoch nicht direkt bestimmbar,
sie werden durch den Vergleich des Modellverhaltens mit den in Kapitel 4 vorgestellten
eigenen Messungen sowie Messungen aus der Literatur bestimmt. Im Fall mechanischer
Modelle repra¨sentieren die Parameterwerte unmittelbar mechanische Systemeigenschaf-
ten, wie beispielsweise die Elastizita¨t oder die Da¨mpfung, so dass durch die Anpassung der
Modellparameter an experimentelle Daten die mechanischen Systemeigenschaften gleich-
zeitig auch quantiﬁziert und vergleichbar werden. Ferner hilft der Vergleich von Simulation
und Messung, Mechanismen, die hinter den in der Messung beobachteten Pha¨nomenen
stehen, zu ﬁnden und gesuchte Zielgro¨ßen von Artefakten zu unterscheiden.
Zuna¨chst werden aus den in Kapitel 4 gezeigten statischen Kraft-Verschiebungsmessungen
am Steigbu¨gel in einem durch Optimierungsalgorithmen gestu¨tzten Parameteranpassungs-
prozess quantitative Aussagen u¨ber die Steiﬁgkeitsverteilung des Ringbands und die vis-
koelastischen Eigenschaften der Ossikelkette bei großen statischen Verschiebungen abge-
leitet. Anschließend werden mit dem nichtlinearen Mittelohrmodell verschiedene statische
und dynamische Lastsituationen nachgestellt und mit Messungen verglichen. Im Vergleich
des Bewegungsverhaltens der Ossikelkette bei großer statischer und kleiner dynamischer
Druckanregung im Ohrkanal kommen die unterschiedlichen statischen und akustischen
Funktionsbereiche der einzelnen Mittelohrba¨nder und -gelenke zum Vorschein. Ausgehend
vom Bewegungsverhalten des Normalohrs werden ferner die Auswirkungen von statischen
Druckschwankungen im Außen-, Mittel- und Innenohr auf den Schalltransfer diskutiert.
Schließlich wird anhand von Simulationen mit dem Modell des aktiven Implantats das
dynamische Verhalten des rekonstruierten Geho¨rs untersucht und die Vorspannungspro-
blematik einschließlich des davon abha¨ngigen Ru¨ckkopplungseﬀektes aufgezeigt.
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6.1 Statische Steigbu¨gelverschiebungen
Die stufenfo¨rmigen Kraft-Verschiebungsmessungen am Steigbu¨gel, wie sie in Ab-
schnitt 3.2.2.2 vorgestellt wurden, werden in zweierlei Hinsicht ausgewertet. Zur Be-
stimmung der Steiﬁgkeitsverteilung des Ringbands werden die Anfangs- und Endwerte
der einzelnen Kraft- und Verschiebungsstufen betrachtet und der resultierende Kraft-
Verschiebungsverlauf mit dem in Abschnitt 5.3.2 beschriebenen Modell des Ringbands
verglichen. Bei der Ermittlung der viskoelastischen Eigenschaften wird der zeitliche Kraft-
Verschiebungsverlauf der einzelnen Stufen untersucht und zur Parameteranpassung mit
dem in Abschnitt 5.3.1 vorgestellten Modell zur Abbildung viskoelastischer Eigenschaften
abgeglichen. Beide Male kommt beim Vergleich von Messung und Simulation ein rechner-
gestu¨tztes Verfahren zum Einsatz, das im Folgenden skizziert wird.
6.1.1 Parameteranpassung mit Hilfe von Optimierungsverfah-
ren
Das Ziel der Parameteranpassung ist, das Modellverhalten dem Verhalten des realen Sys-
tems anzugleichen. Das prinzipielle Vorgehen ist in Abbildung 6.1 schematisch gezeigt. Das
reale System reagiert auf eine anregende Kraft F (t) mit einer Antwort y(t), unter der ein
beliebiger Ausgang des Systems verstanden wird. Sowohl Anregung als auch Systemant-
wort sind mit Messrauschen beaufschlagt und werden vom Messsystem als zeitdiskrete Si-
gnale FMess[n] und yMess[n] an n Stu¨tzstellen erfasst. Fu¨r einen gegebenen Parametersatz
p stellen sich bei Anregung des Modells mit der gemessenen Kraft FMess[n] Abweichungen
e[n] zwischen der simulierten Modellantwort ySim[n] und der gemessenen Systemantwort
yMess[n] ein. Die optimale Anpassung der Modellparameter an die experimentell ermit-
telten Daten erfolgt schließlich durch Minimierung einer skalaren Gu¨tefunktion Ψ(p)
Ψ(p) := ‖ W (ySim(p)− yMess) ‖22, (6.1)
die eine Summation der mit der Diagonalmatrix W gewichteten Residuenquadrate dar-
stellt. Die insgesamt n Datenpunkte der simulierten und gemessenen Systemantwort sind
in den Vektoren ySim und yMess zusammengefasst.
Bei der Minimierung der Gu¨tefunktion wird die in Matlab implementierte, gradientenba-
sierte Optimierungsmethode fmincon verwendet. Mit einer Startkonﬁguration an Parame-
tern wird der Gradient der Zielfunktion ermittelt und in dessen Richtung in vorgegebener
Reichweite das Minimum der Zielfunktion gesucht. Ausgehend von der gefundenen lo-
kalen Lo¨sung wird das Vorgehen wiederholt und die Zielfunktion weiter minimiert. Das
mit dieser Methode gefundene Optimum ist von der Startkonﬁguration der Parameter
abha¨ngig. Es ist daher sinnvoll, das gefundene Optimum durch eine startwertunaha¨ngige
Methode, wie z.B die Particle Swarm Optimierung [Sedlaczek07], zu u¨berpru¨fen. Fu¨r die







Abbildung 6.1: Schema der Parameteranpassung
vorliegende Problemstellung beno¨tigt der Particle Swarm Optimierer jedoch eine um den
Faktor 100 ho¨here Rechenzeit, so dass die Methode sich ausschließlich zur U¨berpru¨fung
der Ergebnisse eignet [Haag10].
Mit ansteigender Anzahl an anzupassenden Parametern nimmt die Komplexita¨t der Gu¨te-
funktion und deren Anzahl an Extrema zu. Dies steigert den Einﬂuss des Startwerts auf
das Optimierungsergebnis und macht es dem Optimierungsalgorithmus immer schwie-
riger, ein Minimum im Sinne der Optimierungskriterien zu ﬁnden. Aus diesem Grund
wird schrittweise vorgegangen. Innerhalb der ersten Optimierungsdurchla¨ufe wird nur ei-
ne reduzierte Anzahl an Parametern optimiert. In den nachfolgenden Optimierungsla¨ufen
werden weitere Parameter in die Optimierung miteinbezogen und fu¨r die anfa¨nglichen
Parameter die optimierten Werte als Startwerte vorgegeben.
Um physikalisch unsinnige Lo¨sungen zu vermeiden, werden die Parameterwerte durch
Gleichungs- und Ungleichungsbedingungen eingeschra¨nkt, die bei der Optimierung in
Form von Straftermen Beru¨cksichtigung ﬁnden. Unterschiedlich große Parameterwerte
wirken sich auf das Optimierungsergebnis nachteilig aus, da die Parameter aufgrund der
Gro¨ßenunterschiede bei der Suche des Minimums entlang des Gradienten unterschiedlich
stark variiert werden. Um dies zu vermeiden, werden die Parameter so skaliert, dass sie
innerhalb der vorgegebenen Grenzen normierte Werte im Bereich zwischen ±1 annehmen.
6.1.2 Steiﬁgkeitsverteilung des Ringbands
Das Modell des Ringbands aus Abschnitt 5.3.2 besteht aus zwei Rotations- und acht Trans-
lationsfedern, deren Angriﬀspunkte am Umfang der Steigbu¨gelfußplatte variabel sind. Die
Federn besitzen ein symmetrisches Zug-Druck-Verhalten und eine kubische Versteifungs-
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charakteristik. Dadurch ergeben sich fu¨r das Modell, wie aus Gleichung (5.11) hervorgeht,
20 Steiﬁgkeits- und 16 Positionsparameter. Bei der Parameteranpassung werden die in
Abschnitt 4.2.2 vorgestellten Kraft-Verschiebungsmessungen am separierten Steigbu¨gel
mit zentrischem, anterioren und posterioren Kraftangriﬀ gleichzeitig beru¨cksichtigt. Die
an den Kraftangriﬀspunkten gemessenen Be- und Entlastungspfade sind jeweils durch ein
Polynom dritter Ordnung approximiert. Dadurch ergibt sich eine eindeutige Zuordnung
von Kraft und Verschiebung. Beim Ansatz der kubischen Polynome wird vorausgesetzt,
dass in der Nulllage sowohl Kraft als auch Verschiebung Null sind. Die Datenpunkte der
Kraft-Verschiebungspunkte in der Na¨he der Ausgangslage werden durch eine dichtere An-
ordnung der interpolierten Datenpunkte bei der Parameteranpassung sta¨rker gewichtet.
Das Ergebnis der Parameteranpassung ist in Abbildung 6.2 zu sehen. Mittig ist die
Steigbu¨gelfußplatte mit den Kraftangriﬀspunkten der acht Translationsfedern dargestellt.
Die Kraft-Verschiebungskurven rings um die Fußplatte veranschaulichen die Steiﬁgkeits-
verteilung und die unterschiedlichen lokalen Versteifungscharakteristika entlang des Ring-
bandumfangs. Auf der linken Seite der Abbildung sind oben und unten die Momenten-
Verdrehungskurven der Rotationsfedern um die x− und z-Achse abgebildet. Die schwarz
markierten Kreise kennzeichnen die Kraftangriﬀspunkte der drei Messungen, die bei der
Parameteranpassung verwendet wurden.
Anhand der Kraft-Verschiebungskurven ist zu erkennen, dass die Federn Nr.3 und Nr.4
steifer sind als die u¨brigen Federn und die progressivste Federcharakteristik aufweisen.
Ferner ﬁnden sich am inferioren Rand der Fußplatte vergleichsweise ho¨here Steiﬁgkeiten
als am superioren. Ein Vergleich der Steiﬁgkeitsverteilung mit den in Abschnitt 5.3.2
geschilderten geometrischen Abmaßen des Ringbands zeigt, dass das Ringband an den
steiferen Abschnitten einen schma¨leren und ho¨heren Querschnitt aufweist.





















Durch die Matrix der Eigenvektoren von C0 wird eine Rotation und Translation des
Steigbu¨gelkoordinatensystems in das in Abbildung 6.2 rot eingezeichnete Hauptachsensys-
tem beschrieben. Greift eine Kraft im Ursprung des Hauptachsensystems an, so verschiebt
sich der Steigbu¨gel ausschließlich in y-Richtung, ohne sich zu verdrehen. Mit zunehmen-
der Belastung versteift das Ringband und das Hauptachsensystem verschiebt und verdreht
sich, wie mit dem rot gestrichelten Hauptachsensystems angedeutet ist. Der Ursprung des
Hauptachsensystems bewegt sich immer mehr auf die steifste Stelle des Ringbands in der
posterioren-inferioren Ecke zu. Beﬁndet sich der Kraftangriﬀspunkt neben dem Urprung









































































































































Abbildung 6.2: Ergebnis der Parameteranpassung. Im Anhang A.2 sind die Werte aller
Steiﬁgkeits- und Positionsparameter zusammengestellt.
134 6 Vergleich von Simulation und Messung
des Hauptachsensystems, so wird die Translationsbewegung in y-Richtung entsprechend
den Hebelarmen des Kraftangriﬀspunkts zu den Hauptachsen von Rotationsbewegungen
um die beiden Hauptachsen u¨berlagert. Dies erkla¨rt, warum bei zentrischem Kraftangriﬀ
eine u¨berlagerte Translations- und Rotationsbewegung zu beobachten ist.
Das nichtlineare Ringbandmodell kann anhand der Steiﬁgkeitsmatrix in der Nulllage C0

























der beiden Steiﬁgkeitsmatrizen das gleiche Vorzeichen und sind in a¨hnlichen Gro¨ßenord-
nungen. Die fett markierten Koeﬃzienten unterscheiden sich sowohl im Vorzeichen als
auch im Betrag von den entsprechenden Werten in C0. Die unterschiedlichen Werte be-
einﬂussen hauptsa¨chlich das Steiﬁgkeitsverha¨ltnis zwischen dem superioren und inferioren
Ringbandabschnitt. Aus dem Vorzeichenunterschied der Koeﬃzienten kann geschlossen
werden, dass das Ringbandmodell von [Kauf97] am superioren Rand eine ho¨here Steiﬁg-
keit aufweist als am inferioren. Dies wird jedoch weder von eigenen Messungen als von
Daten aus der Literatur [Helmholtz69, Lucae64, Politzer68] besta¨tigt.
Abbildung 6.3 vergleicht die simulierten und gemessenen Kraft-Verschiebungskurven an
den drei Kraftangriﬀspunkten, die fu¨r die Parameteranpassung herangezogen wurden.
Qualitativ wird das Verhalten in allen drei Belastungssituationen vom Modell richtig
wiedergegeben. Es treten allerdings teilweise deutliche Abweichungen auf, insbesondere
bei ho¨heren Kra¨ften. Mit einer gro¨ßeren Anzahl an Federn ließen sich die Abweichun-
gen theoretisch minimieren, jedoch vergro¨ßern sich mit der Anzahl der Federn auch die
Schwierigkeiten bei der Suche eines Minimums. Und angesichts der starken interindivi-
duellen Schwankungen in den Steiﬁgkeitseigenschaften der Felsenbeinpra¨parate sowie der
Messunsicherheiten ist es nicht zielfu¨hrend das Verhalten eines zufa¨llig ausgewa¨hlten In-
dividuums mo¨glichst exakt nachzubilden.
Im Vergleich zum zentrischen Kraftangriﬀ fa¨llt am Kraftangriﬀspunkt Nr.6 die stark ver-
gro¨ßerte x-Bewegung des Steigbu¨gelkopfs auf. Anhand des Hauptachsensystems aus Ab-
bildung 6.2 wird dies versta¨ndlich. Beim Wechsel des Kraftangriﬀs vom Zentrum zum
anterioren Kraftangriﬀspunkt (Punkt Nr.6) vergro¨ßert sich hauptsa¨chlich der Hebelarm
in anteriorer Richtung. Dadurch erfa¨hrt der Steigbu¨gel um diese Achse ein gro¨ßeres Dreh-
moment, was sich in einer vergro¨ßerten Verschiebung des Steigbu¨gelkopfs in x-Richtung
a¨ußert. Greift die Kraft im inferioren Kraftangriﬀspunkt (Punkt Nr.8) an, so kehrt sich
die Richtung der Steigbu¨gelkopfbewegung in z-Richtung um, da der Kraftangriﬀspunkt
nun unterhalb der Hauptachse liegt.
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Abbildung 6.3: Vergleich gemessener (Kreuzmarkierung) und simulierter (durchgezogene
Linie) Kraft-Verschiebungskurven des Steigbu¨gelko¨pfchens zu drei Kraftangriﬀspunkten
an der Fußplatte.
In Abschnitt 4.2 ﬁel beim Vergleich der gemessenen Steigbu¨gelbewegung zwischen Druck-
anregung und punktueller Einzelkraft auf, dass sich insbesondere die Querbewegung des
Steigbu¨gelkopfs in z-Richtung unterschieden. Es wurde vermutet, dass die Unterschiede
darauf zuru¨ckzufu¨hren sind, dass der zentrische Kraftangriﬀspunkt nicht genau mit dem
Fla¨chenschwerpunkt der Fußplatte u¨bereinstimmt. Mit dem Ringbandmodell kann nun
in der Simulation der Einﬂuss des Kraftangriﬀs auf die Steigbu¨gelbewegungen untersucht
werden. Abbildung 6.4 zeigt, wie sich Verschiebungen des Kraftangriﬀspunkts um ±50 μm
in x- und z-Richtung auf die Steigbu¨gelkopfbewegungen auswirken. Die farbig hinterlegten
Bereiche geben die Variationsbreite der Bewegung wider und die mittleren Kurven inner-
halb der farbigen Bereiche stellen die Kopfbewegung bei ideal zentrischem Kraftangriﬀ
dar. Es ist deutlich zu erkennen, dass die Auswirkungen auf die Steigbu¨gelbewegung in z-
Richtung am gro¨ßten sind. Die Bewegung in y-Richtung wird hingegen kaum beeinﬂusst.
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Abbildung 6.4: Simulierte Kraft-Verschiebungskurven bei Variation des Kraftangriﬀs-
punkts um ±50 μm in x- bzw. z-Richtung.
6.1.3 Viskoelastische Eigenschaften der Ossikelkette bei großen
quasistatischen Lasten
Die Da¨mpfungseigenschaften der Ossikelkette lassen sich anhand der stufenfo¨rmigen
Kraft-Verschiebungsverla¨ufe aus Abschnitt 4.2.2 untersuchen. Die Belastungsho¨he und
-geschwindigkeit ist in den Messungen um mehrere Zehnerpotenzen gro¨ßer und langsamer
als beim Schalltransfer im physiologischen Bereich, weshalb die stufenfo¨rmige Belastung
als große quasistatische Last bezeichnet wird.
Die Kraft-Verschiebungsverla¨ufe a¨ndern sich mit zunehmender Vorspannung von Stufe zu
Stufe. Dieses vorspannungsabha¨ngige Da¨mpfungs- und Steiﬁgkeitsverhalten zu quantiﬁ-
zieren, ist das Ziel beim Abgleich des in Abschnitt 5.3.1 beschriebenen Kriech- und Rela-
xationsmodells mit den Messungen. Dazu werden die einzelnen Kraft-Verschiebungsstufen
gesondert betrachtet. Innerhalb einer Stufe ko¨nnen die Steiﬁgkeits- und Da¨mpfungseigen-
schaften als konstant betrachtet werden und es besteht ein na¨herungsweise linearer Zusam-
menhang zwischen Kraft und Verschiebung. Dies ermo¨glicht die Beschreibung des Kraft-
Verschiebungsverhaltens mit dem linearen Kriech- und Relaxationsmodell mit seinen zwei
Steiﬁgkeits- und zwei Da¨mpfungsparametern. Mit dem in Abschnitt 6.1.1 beschriebenen
Parameteranpassungsprozess wird fu¨r jede Stufe ein separater Parametersatz ermittelt.
Der Verlauf der Steiﬁgkeits- und Da¨mpfungsparameter u¨ber die einzelnen Stufen hinweg
beschreibt schließlich das vorspannungsabha¨ngige Da¨mpfungs- und Steiﬁgkeitsverhalten.
Zur Bestimmung der Modellantwort ySim[n] auf die anregende Kraft FMess[n] muss das
dem Modell zugrunde liegende Diﬀerentialgleichungssystem gelo¨st werden. U¨blicherweise
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geschieht dies durch Zeitintegrationsverfahren. Da es sich bei dem Modell jedoch um ein
lineares, zeitinvariantes System handelt, kann in den Frequenzbereich u¨bergegangen wer-
den, in dem das System durch seine U¨bertragungsfunktion charakterisiert ist. Aufgrund
der zeitdiskreten Anregung FMess[n] wird das Diﬀerentialgleichungssystem durch ein Dif-
ferenzengleichungssystem approximiert. Die Lo¨sung des Diﬀerenzengleichungssystem ﬁn-
det dann im Zeitbereich durch die Faltung der Impulsantwort mit dem Anregungsvektor
statt. Im Vergleich zur Zeitintegration beschleunigt sich die Simulation dadurch etwa um
den Faktor 50 [Haag10].
Das Kriech- und Relaxationsmodell beschreibt die Beziehung zwischen einer der drei Ver-
schiebungskomponenten des Steigbu¨gels und der anregenden Kraft. Die Ergebnisse der
Parameteranpassung werden fu¨r die kolbenfo¨rmige y-Verschiebung gezeigt, qualitativ las-
sen sich die Ergebnisse jedoch auch auf die beiden Kippkomponenten u¨bertragen. Abbil-
dung 6.5(a) zeigt eine simulierte und gemessene Steigbu¨gelverschiebung bei stufenweiser
Entlastung mit zentrischem Kraftangriﬀ und intakter Ossikelkette. Der Steigbu¨gel ist
zu Beginn des Verschiebungsverlaufs maximal ausgelenkt und kehrt mit zunehmender
Entlastung stufenweise in die unausgelenkte Lage zuru¨ck. Die fu¨r die einzelnen Stufen
ermittelten Modellparameter sind in Abbildung 6.5(b) u¨ber der Steigbu¨gelverschiebung
aufgetragen. Die letzte Stufe vor der unausgelenkten Lage ist in den Abbildungen nicht
mehr gezeigt, da fu¨r diese Stufe aufgrund zu großer Fehlereinﬂu¨sse bei den kleinen Kraft-
und Verschiebungsgro¨ßen keine Parameter ermittelt wurden.

































(b) Parameterwerte an den einzelnen Stufen.
Abbildung 6.5: Ergebnisse der Parameteranpassung des Kriech- und Relaxationsmodells
an die Kraft-Verschiebungsmessungen des Steigbu¨gels bei intakter Ossikelkette.
Die Federsteiﬁgkeit c0 repra¨sentiert die Kettensteiﬁgkeit bei ideal statischer, zentrischer
Belastung der Steigbu¨gelfußplatte. Sie steigt im betrachteten Verschiebungsbereich linear
an, was auf einen quadratischen Anstieg der Kraft-Verschiebungskurve fu¨hrt. Die An-
fangssteiﬁgkeit von knapp 1000 N/m kommt der typischen Ringbandsteiﬁgkeit von circa
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900 N/m bis 1000 N/m sehr nahe. Dies weist darauf hin, wie in Abschnitt 4.2.3 schon dis-
kutiert wurde, dass der Einﬂuss der Ossikelkette bei statischer Belastung des Steigbu¨gels
aufgrund des viskoelastischen IM-Gelenkcharakters sehr gering ist.
Die Da¨mpfungskonstante d1 ist mit Werten zwischen 250 Ns/m und 500 Ns/m unerwartet
groß. Bei schneller Anregung des Modells kann der Da¨mpfer d2 als starr betrachtet wer-
den und die Gesamtsteiﬁgkeit ergibt sich aus der Summe der beiden Steiﬁgkeiten c0 und
c2. Um unter der Annahme eines Einmassenschwingerverhaltens mit einer gescha¨tzten
schwingenden Ossikelmasse von 50 mg und einer Gesamtsteiﬁgkeit von etwa 1300 N/m
noch ein schwingungsfa¨higes System zu erhalten, mu¨sste die Da¨mpfungskonstante d1 un-
terhalb 0.45 Ns/m liegen. Da jedoch die Da¨mpfungskonstante d1 deutlich gro¨ßer ist, kann
geschlossen werden, dass die Ossikelkette im Bereich großer, quasistatischer Bewegungen
kein schwingungsfa¨higes System darstellt. Dies ist durchaus sinnvoll, da so die Ossikelkette
beispielsweise bei Postura¨nderungen oder quasistatischen Umgebungsdruckschwankungen
nicht zu Schwingungen angeregt werden kann.
Innerhalb einer Stufe strebt der Steigbu¨gel nach dem rampenfo¨rmigen Stufenanstieg inner-
halb der Haltephase einer stationa¨ren Endposition zu. Das Zeitverhalten wird in diesem
Bereich von der Da¨mpfungskonstante d2 und den beiden Steiﬁgkeiten c0 und c2 dominiert.
Die Schnelligkeit, mit welcher der Endzustand erreicht wird, la¨sst sich durch die Relaxa-
tionskonstante τ charakterisieren. Diese markiert den Zeitpunkt, an dem die zu Beginn
der Relaxationsphase angelegte Tangente den Endwert der Verschiebung erreicht. Abbil-
dung 6.6 zeigt die simulierte Verschiebungsantwort des Modells auf eine sprungfo¨rmige
Belastung von ΔF = 1 mN in Abha¨ngigkeit des Arbeitspunkts bzw. der Vorspannungsstu-
fe. Es zeigt sich, dass die Relaxationskonstante mit zunehmender Vorspannung abnimmt,
d.h. die Gleichgewichtslage schneller erreicht wird. Dies ist darauf zuru¨ckzufu¨hren, dass
die Steiﬁgkeit mit zunehmender Vorspannung verha¨ltnisma¨ßig sta¨rker ansteigt als die
Da¨mpfung.
6.1.4 Interpretation der asymmetrischen Kraft-Verschiebungs-
kurven des Steigbu¨gels bei intakter Ossikelkette
Die Kraft-Verschiebungsmessungen am Steigbu¨gel bei intakter Ossikelkette zeigen ein
unterschiedliches Verhalten bei statischer und bei niederfrequenter Anregung, wie in Ab-
schnitt 4.2.3 diskutiert wurde. Wa¨hrend in der Statik die Steigbu¨gelbewegungen bei intak-
ter Ossikelkette denen des separierten Steigbu¨gels sehr a¨hnlich sind, wurde bei niederfre-
quenter Anregung ein ausgepra¨gt asymmetrischer Verlauf der Kraft-Verschiebungskurven
beobachtet. Da die Messungen am separierten Steigbu¨gel auf gleiche Steiﬁgkeitseigen-
schaften des Ringbands auf Zug und Druck hinweisen, stellt sich die Frage, wodurch der
asymmetrische Verlauf hervorgerufen wird.
Um dies zu kla¨ren, wurden mit dem EMKS-Modell des Mittelohrs die Kraft-
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Zeit [s]


























Abbildung 6.6: Verschiebungsantwort auf einen Kraftsprung von 1 mN an verschiedenen
Arbeitspunkten.
Verschiebungsmessungen bei statischer Belastung und bei niederfrequenter Anregung
mit 18 Hz in der Simulation nachgestellt. Die Anregung erfolgt u¨ber eine in y-Richtung
weisende Einzelkraft im Zentrum der Steigbu¨gelfußplatte. Das Ergebnis der Simulation
ist in Abbildung 6.7 dargestellt.
















Abbildung 6.7: Simulationen zur Interpretation des asymmetrischen Kraft-
Verschiebungsverlaufs des Steigbu¨gels bei intakter Ossikelkette.
Bei statischer Belastung zeigt sich ein nahezu symmetrischer Verlauf. Fu¨r negative Kra¨fte
bewegt sich der Steigbu¨gel auf den Amboss zu und bewirkt u¨ber das fu¨r Druckbelastun-
gen steife IS-Gelenk eine Verschiebung des Amboss in lateraler Richtung. Aufgrund der
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viskoelastischen Eigenschaften des IM-Gelenks u¨bertragen sich die statischen Verschie-
bungen des Amboss nur sehr wenig auf den Hammer und die Gesamtsteiﬁgkeit der Kette
wird von der Ringbandsteiﬁgkeit dominiert. Die anderen hauptsa¨chlich belasteten Mit-
telohrelemente wie die Stapediussehne, das posteriore Ambossband und das IM-Gelenk
sind in Summe nur etwa zehnfach weniger steif als das Ringband, wie auch die in Ab-
schnitt 4.3 beschriebenen Messungen am langen Ambossfortsatz zeigen. Die Dominanz
der Ringbandsteiﬁgkeit ist auch der Grund, warum der Kraft-Verschiebungsverlauf bei
statischer Belastung in Druck- und Zugrichtung nahezu gleich ist, obwohl sich das IS-
Gelenk unter Zugbelastung nachgiebiger verha¨lt und der Amboss in Zugrichtung weniger
mitbewegt wird. Und so erkla¨rt sich, weshalb bei statischer Belastung die gemessenen
Steigbu¨gelbewegungen bei intakter Ossikelkette denen des separierten Steigbu¨gels sehr
a¨hnlich sind.
Bei niederfrequenter harmonischer Anregung zeigt der simulierte Kraft-
Verschiebungsverlauf eine Hystereschleife und einen ausgepra¨gt asymmetrischen Verlauf.
Der Steigbu¨gel bewegt sich zu Beginn des Zyklus unter der Einwirkung positiver Zug-
kra¨fte vom Amboss weg. Das IS-Gelenk ist dabei unter Zugbelastung und verha¨lt sich
nachgiebig. Dadurch wird der Amboss nur wenig vom Steigbu¨gel mitgezogen und der
Kraft-Verschiebungsverlauf a¨hnelt dem im statischen Fall. Bei der sich anschließenden
Ru¨ckwa¨rtsbewegung des Steigbu¨gels auf den Amboss zu, steht das IS-Gelenk zuna¨chst
weiter unter Zugbelastung. In der Na¨he der Gleichgewichtslage kommt es jedoch auf-
grund der beginnenden Druckbelastung zu einer Versteifung des IS-Gelenks. Der Amboss
muss nun vom Steigbu¨gel mitbewegt werden. Aufgrund der stark viskosen Lagerung des
Amboss im IM-Gelenk und seiner Massentra¨gheit fu¨hrt dies jedoch zu Da¨mpfungs- und
Tra¨gheitskra¨ften, die den Steigbu¨gel in seiner Bewegung in lateraler Richtung hemmen
und letzlich die Ursache des asymmetrischen Kraft-Verschiebungsverlaufs sind.
6.2 Kettenverschiebungen bei großen statischen
Druckschwankungen im Ohrkanal
Die statischen Luftdruckschwankungen in der Umgebung sind um mehrere Zehnerpoten-
zen gro¨ßer als die physiologischen Schalldru¨cke. Sie fu¨hren zu einer vera¨nderten Wahrneh-
mung, jedoch nicht zu einer Scha¨digung des Ohrs. Dies ist hauptsa¨chlich in den nichtli-
nearen, viskoelastischen Eigenschaften der Gelenke und Ba¨nder des Mittelohrs sowie des
Trommelfells begru¨ndet. Im Vergleich von Simulation und Messung wird anhand der Ver-
schiebungen charakteristischer Punkte der Ossikelkette, wie die des Umbo, Lenticularis
und Steigbu¨gelkopfs, die Funktion des Mittelohrs bei statischen Druckschwankungen im
Ohrkanal na¨her beleuchtet.
Abbildung 6.8 zeigt gemessene [Hu¨ttenbrink88a, MurakamiGyoGoode97, Zahnert03] und
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simulierte Verschiebungen des Umbo bei statischen U¨ber- und Unterdru¨cken im Ohrkanal,
wobei eine positive Verschiebung einer Verschiebung in Richtung medial entspricht. In den
Messungen zeigt sich bei positiven Dru¨cken durchga¨ngig eine sta¨rkere Versteifung als bei






















Druck im Ohrkanal [daPa]
Modell - Trommelfell alleine, lin. Material
Modell - Trommelfell alleine, nichtlin. Material




Abbildung 6.8: Vergleich simulierter und gemessener Umboverschiebungen der Literatur
bei statischen Dru¨cken im Ohrkanal.
Anhand der Messungen kann nicht gekla¨rt werden, ob das asymmetrische, progressive
Verhalten auf die Eigenschaften der Ossikelkette oder des Trommelfells zuru¨ckzufu¨hren
ist. Deshalb werden in der Simulation verschiedene numerische Experimente ausgefu¨hrt.
In den ersten beiden wird das Trommelfell von der Ossikelkette separiert und einmal mit
linearem und das andere Mal mit nichtlinearem Materialgesetz betrachtet. Da sich selbst
bei linearem Materialgesetz ein asymmetrischer und progressiver Kurvenverlauf einstellt
wird deutlich, dass die asymmetrische, progressive Versteifung hauptsa¨chlich von der ko-
nischen Form des Trommelfells herru¨hrt, die aufgrund geometrischer Nichtlinearita¨ten
bei großen Verformungen zu einer Versteifung fu¨hrt. Es ist deshalb bei der Modellierung
des Trommelfells von entscheidender Bedeutung die geometrischen Nichtlinearita¨ten mit
in die Rechnung mit einzubeziehen. Wird zusa¨tzlich das nichtlineare Materialverhalten
beru¨cksichtigt, verringert sich die Asymmetrie, da das Trommelfell bei negativen Dru¨cken
sta¨rker verformt und dadurch sta¨rker versteift wird als bei positiven Dru¨cken. Im dritten
numerischen Experiment sind Trommelfell und Ossikelkette wie im natu¨rlichen Zustand
miteinander verbunden und es werden sowohl geometrische als auch materielle Nicht-
linearita¨ten beru¨cksichtigt. Die zusa¨tzliche Steiﬁgkeit der Kette bewirkt eine Abnahme
der Umboverschiebungen und reduziert die Asymmetrie, da sich die Trommelfellsehne
bei negativen Dru¨cken versteift, bei positiven hingegen nicht. Dadurch wird die gro¨ßere
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Nachgiebigkeit des Trommelfells bei negativen Dru¨cken teilweise ausgeglichen. Das asym-
metrische Verhalten des IS-Gelenks ist an der Umboverschiebung kaum zu erkennen, da
das IM-Gelenk bei statischen Belastungen die Bewegungen von Hammer und Amboss
weitestgehend entkoppelt.
An den Lenticularis- und Steigbu¨gelkopfbewegungen ist das unterschiedliche Zug-
Druckverhalten des IS-Gelenks jedoch zu sehen, wie Abbildung 6.9(a) anhand der Ver-
schiebungen in medial-lateraler Richtung zeigt. Sowohl im Modell als auch in den Mes-
sungen von [Hu¨ttenbrink87] sind die Relativverschiebungen zwischen Lenticularis und
Steigbu¨gelkopf bei negativen Dru¨cken gro¨ßer als bei positiven, was auf ein nachgiebigeres
Verhalten des IS-Gelenks auf Zug als auf Druck hinweist. Die farbig hinterlegten Berei-
che stellen minimale und maximale Abweichungen von den im Mittel an 13 Felsenbeinen
bestimmten Verschiebungen dar.
























(a) Assymetrie des IS-Gelenks.
























(b) Statische Funktion des IM-Gelenks.
Abbildung 6.9: Simulierte und gemessene Steigbu¨gel- und Lenticularisverschiebungen bei
statischen Dru¨cken im Ohrkanal eischließlich der Verschiebungsverha¨ltnisse zwischen Um-
bo und Lenticularis sowie zwischen Lenticularis und Steigbu¨gel.
Die Lencticularis- und Steigbu¨gelkopfverschiebungen sind aufgrund der viskoelastischen
Kopplung von Hammer und Amboss im IM-Gelenk deutlich kleiner als die des Umbos.
Abbildung 6.9(b) stellt das aus der Simulation erhaltene Verha¨ltnis zwischen Umbo-
und Lenticularisverschiebungen bzw. Umbo- und Steigbu¨gelverschiebungen bei intak-
tem (Kreuzmarkierung) und ku¨nstlich versteiftem IM-Gelenk (Kreismarkierung) dar.
Mit zunehmendem Druck nimmt das Verha¨ltnis zwischen Umbo- und Lenticularis-
bzw. Steigbu¨gelverschiebung zu, da das IS-Gelenk und das Ringband schneller verstei-
fen als das Trommelfell. Die unterschiedlichen Kurvenverla¨ufe im U¨ber- und Unter-
druckbereich ru¨hren vom asymmetrischen Verhalten des IS-Gelenks und des Trommel-
fells her. Bei negativen Dru¨cken steht das IS-Gelenk unter Zug und ist nachgiebiger
als bei positiven Dru¨cken. Infolgedessen nehmen die Lenticularisbewegungen zu und
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die Steigbu¨gelbewegungen ab, was sich in einer Erniedrigung des Umbo-Lenticularis-
Verha¨ltnisses und einer Erho¨hung des Umbo-Steigbu¨gelverha¨ltnisses a¨ußert.
In [Hu¨ttenbrink87] ist fu¨r das Umbo-Steigbu¨gelverha¨ltnis bei einem positiven Druck von
400 daPa ein an 13 Felsenbeinen ermittelter Durchschnittswert von 21.2 ± 4.2 angege-
ben und fu¨r das Umbo-Lenticularisverha¨ltnis ein Durchschnittswert von 11.8 ± 2.3. In
der Simulation ergibt sich fu¨r das entsprechende Verschiebungsverha¨ltnis ein Wert von
25.4 bzw. 13.8, siehe Abbildung 6.9(b). Die beachtliche Reduktion der Verschiebungen
vom Umbo hin zum Steigbu¨gel hebt die statische Funktion des IM-Gelenks als Schutz des
Innenohrs vor u¨berma¨ßigen Steigbu¨gelbewegungen aufgrund von statischen Druckschwan-
kungen klar hervor.
Wird diese Funktion z.B. durch krankhafte oder altersbedingte arthritische Pro-
zesse im IM-Gelenk eingeschra¨nkt oder ganz außer Kraft gesetzt, so steigen die
Steigbu¨gelverschiebungen bei positiven Dru¨cken um das 1.5-fache und bei nega-
tiven Dru¨cken um das 2-fache an, wie Simulationen des Mittelohrmodells mit
ku¨nstlich versteiftem IM-Gelenk zeigen. Abbildung 6.9(b) stellt die dabei erhaltenen
Verschiebungsverha¨ltnisse denen des Normalohrs gegenu¨ber. Zwischen Umbo- und
Steigbu¨gelverschiebung verringert sich das Verha¨ltnis, da die Steigbu¨gelbewegungen
ansteigen und die Umboverschiebungen abnehmen. Bei 400 daPa reduziert sich der
beim Normalohr ermittelte Wert von 25.4 auf 5.1. Das Umbo-Lenticularisverha¨ltnis
verringert sich ebenfalls von 13.8 auf 2.1, was dem anatomischen Hebelverha¨ltnis zwi-
schen Hammergriﬀ und langem Ambossfortsatz entspricht. In [Hu¨ttenbrink88b] wurde
in Felsenbeinversuchen mit ku¨nstlich verklebtem IM-Gelenk bei 400 daPa ein Umbo-
Lenticularisverha¨ltnis von 2.1 ± 0.8 und ein Umbo-Steigbu¨gelverha¨ltnis von 4.2 ± 1.5
ermittelt.
Bei positiven Dru¨cken oberhalb 500 daPa und negativen Dru¨cken unterhalb -250 daPa
wird die Relativdrehung zwischen Hammer und Amboss so groß, dass beim Normalohr der
in Abschnitt 4.3.3 beschriebene Rissschutz des IM-Gelenks einsetzt und das IM-Gelenk
anfa¨ngt sich zu versteifen. Aus diesem Grund ist in den simulierten Kurven in Abbil-
dung 6.9 außerhalb des genannten Druckbereichs ein Anstieg der Lenticularisverschie-
bungen und ein abnehmendes Verha¨ltnis zwischen Umbo- und Lenticularisverschiebung
sowie zwischen Umbo- und Steigbu¨gelverschiebung zu erkennen.
6.3 Auswirkungen von statischen Druckschwankun-
gen auf den Schalltransfer
Statische Druckschwankungen zwischen den normalerweise abgetrennten Bereichen
Geho¨rgang, Paukenho¨hle und Innenohr setzen die Elemente der Ossikelkette unter Vor-
spannung und versteifen sie entsprechend ihrer nichtlinearen Charakteristik. Die dadurch
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hervorgerufenen Verschiebungen in den Eigenfrequenzen des schwingungsfa¨higen Sys-
tems bewirken ein vera¨ndertes U¨bertragungsverhalten des Mittelohrs. Ausgehend vom
U¨bertragungsverhalten des nicht vorgespannten Mittelohrs werden im Folgenden die
Vera¨nderungen des Schalltransfers bei statischen Druckschwankungen im Ohrkanal, in
der Paukenho¨hle und im Innenohr na¨her beleuchtet.
6.3.1 U¨bertragungsverhalten des Normalohrs
Das U¨bertragungsverhalten zwischen dem anregenden Schall im Ohrkanal und der
Steigbu¨gelbewegung stellt fu¨r das Mittelohr eine charakteristische Gro¨ße dar. Abbil-
dung 6.10(a) vergleicht die simulierten Steigbu¨gelkopfverschiebungen des Ohrmodells mit
den gemessenen Steigbu¨gelverschiebungen aus Abschnitt 4.1. Anstelle des Mittelwerts
der 5 vermessenen Felsenbeine wird die Transferfunktion eines einzelnen Felsenbeins zum























































(b) Anteil an Kippbewegungen.
Abbildung 6.10: U¨bertragungsfunktion des natu¨rlichen, nicht vorgespannten Mittelohrs.
Der Steigbu¨gel fu¨hrt eine ausgepra¨gt ra¨umliche Bewegung aus, wie an dem in Abbil-
dung 6.10(b) gezeigten Verha¨ltnis der Querbewegungen des Steigbu¨gelkopfs zur Ein-
Auswa¨rtsbewegung zu erkennen ist. Tendenziell treten die Kippbewegungen im hoch-
frequenten Bereich versta¨rkt auf. Allerdings sind schon im Frequenzbereich unterhalb der
ersten gro¨ßeren Resonanzerscheinung bei etwa 800 - 1000 Hz die Querbewegungen des
Steigbu¨gelkopfs in x-Richtung etwa ein Drittel und die in z-Richtung etwa zwei Drittel so
groß wie die kolbenfo¨rmige Ein-Auswa¨rtsbewegung in y-Richtung.
Sowohl die gemessene als auch die simulierte Transferfunktion weisen bei 850 Hz bzw.
750 Hz eine deutliche Amplitudenu¨berho¨hung auf. Die Bewegungsform dieser Resonanz-
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frequenz wird im Modell vom Trommelfell dominiert. Das Trommelfell schwingt dabei
in sich und in Bezug auf die Ossikelkette in Phase. Nach dieser Resonanz ist bei circa
1100 Hz eine weitere prominente Amplitudenu¨berho¨hung zu erkennen, die bei den ande-
ren vermessenen Felsenbeinen teilweise mit der ersten Resonanz zusammenfa¨llt und sich
mit der oftmals in der Literatur beschriebenen Hauptresonanz des Ohrs zwischen 800 Hz
und 1200 Hz [WadaKoikeKobayashi98, SilmanSilverman91] deckt.
Bis zu dieser Hauptresonanz ist das Bewegungsverhalten im wesentlichen durch ei-
ne gleichphasige Schwingung von Trommelfell und Ossikelkette gepra¨gt, bei der sich
der Hammer-Amboss-Komplex um eine vom anterioren Hammerband zum posterio-
ren Ambossband verlaufende Achse drehen. Dadurch wird hauptsa¨chlich der Steigbu¨gel
zu einer kolbenfo¨rmigen Ein-Auswa¨rtsbewegung angetrieben. In geringerem Maße regt
die Drehung durch die leicht geneigte Stellung des langen Ambossfortsatzes zur
Steigbu¨gelhochachse, den Steigbu¨gel auch zu Kippbewegungen um die lange Achse an,
die zu Auf- und Abwa¨rtsbewegung des Steigbu¨gelkopfs in z-Richtung fu¨hren. Das Trom-
melfell wird bis zur Hauptresonanz im posterioren Bereich deutlich sta¨rker ausgelenkt
als im anterioren, wie auch holographische Messungen von [ChengEtAl10] zeigen. Dabei
sind die Spitzenamplituden im posterioren Bereich mit circa 300 nm bei 1000 Hz und
94 dB SPL etwa 10-Mal so groß wie die Auslenkungen im anterioren Bereich und die
kolbenfo¨rmigen Stapesamplituden. Aufgrund der außermittig, nach anterior versetzten
Position des Hammergriﬀs fu¨hrt die sta¨rkere Auslenkung des posterioren Trommelfellbe-
reichs zu einer leichten Drehung des Hammer-Amboss-Komplexes um die in z-Richtung
weisende Hochachse und zu Querbewegungen des Steigbu¨gelkopfs in x-Richtung.
Die simulierte Transferfunktion zeigt im Vergleich zur gemessenen ab etwa 2 kHz einen
sta¨rkeren Abfall der Steigbu¨gelamplitude, wie aus Abbildung 6.10(b) hervorgeht. Dies
liegt daran, dass in den Messungen ein ku¨nstlicher Ohrkanal verwendet wurde, dessen
Resonanzfrequenz oberhalb 10 kHz liegt. Im Modell ist jedoch der komplette Ohrkanal
enthalten, dessen Luftvolumen bei knapp 2 kHz in Resonanz gera¨t, wie auch Untersuchun-
gen von [HuddeSchmidt09] zeigen. Neben der Amplitudenu¨berho¨hung kommt es deshalb
durch die Resonanzerscheinung zu einem versta¨rkten Abfall nach der Resonanzfrequenz.
Die zweite und dritte Ohrkanalresonanz tritt bei circa 6 kHz und 12 kHz auf.
6.3.2 Schalltransfer bei statischem Druck im Ohrkanal
Entsteht durch Umgebungsdruckschwankungen ein U¨ber- oder Unterdruck im Ohrkanal in
Bezug auf die Paukenho¨hle, so wird das Trommelfell und die Ossikelkette vorgespannt und
vera¨ndert sein U¨bertragungsverhalten fu¨r die u¨berlagerten kleinen Druckschwankungen
im ho¨rbaren Frequenzbereich. Hierzu zeigt Abbildung 6.11 fu¨r verschiedene positive und
negative U¨ber- und Unterdru¨cke im Ohrkanal simulierte U¨bertragungsfunktionen vom
Schalldruck am Geho¨rgangseintritt zum Steigbu¨gel. Der U¨bersichtlichkeit halber ist nur
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die kolbenfo¨rmige Steigbu¨gelverschiebung dargestellt. Auf der rechten Seite der Abbildung










































































































Abbildung 6.11: Vera¨nderung des Schalltransfers bei statischem Druck im Ohrkanal.
Im tiefen Frequenzbereich bis etwa 1000 Hz fu¨hrt die Versteifung von Trommelfell und
Ossikelkette mit zunehmendem Druck zu einer Abnahme der Steigbu¨gelamplituden, wobei
die Bewegungsreduktion von Druckstufe zu Druckstufe abnimmt. Bei ± 400 daPa scheinen
die Steigbu¨gelamplituden schon nahe dem Minimalwert zu sein. In U¨bereinstimmung mit
den Ergebnissen der statischen Analyse der Kettenverschiebungen aus Abschnitt 6.2, die
im U¨berdruckbereich eine sta¨rkere Versteifung zeigten als im Unterdruckbereich, ergibt
sich fu¨r positive Dru¨cke eine sta¨rkere Amplitudenminderung als fu¨r negative Dru¨cke. In
Untersuchungen zur Ho¨rschwellenvera¨nderung bei statischen Dru¨cken im Ohrkanal fand
[Hansen55] ebenfalls eine sta¨rkere Ho¨rschwellenminderung bei positiven Dru¨cken als bei
negativen.
Der starke Einﬂuss der Trommelfelleigenschaften auf die Resonanzerscheinung bei 750 Hz
zeigt sich daran, dass sie sich mit ansteigendem Druck durch die Versteifung des Trom-
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melfells zu ho¨heren Frequenzen hin verschiebt. Bei ± 50 daPa u¨berlagern sich die im
Ausgangszustand getrennten Resonanzen bei 750 Hz und 1100 Hz und es entsteht bei
circa 1000 Hz eine gemeinsame große Amplitudenu¨berho¨hung. Mit zunehmendem Druck
steigt die vom Trommelfell dominierte Resonanz in der Frequenz weiter an, wa¨hrend die
zweite Resonanz fast konstant bei 1100 Hz bleibt.
Neben der Resonanzverschiebung bei 750 Hz verschieben sich jedoch insgesamt die Ei-
genfrequenzen zu ho¨heren Frequenzen. Dadurch liegt die U¨bertragungsfunktion teilweise
oberhalb der des Normalohrs. Insbesondere im Unterdruckbereich ist deshalb oberhalb
1000 Hz durchga¨ngig eine Erho¨hung der Amplituden festzustellen, mit einem Maximum
von 20 dB bei 8000 Hz.
6.3.3 Schalltransfer bei statischem Druck in der Paukenho¨hle
Druckschwankungen in der Paukenho¨hle ko¨nnen durch atmospha¨rische Druckschwankun-
gen, wie beispielsweise beim Fliegen oder Tauchen, hervorgerufen werden oder durch pa-
thologische Vera¨nderungen, wie beispielsweise einer Fehlfunktion der Eustachischen Ro¨hre
oder einer Mittelohrentzu¨ndung. In Abbildung 6.12 sind die Auswirkungen von U¨ber- und
Unterdru¨cken in der Paukenho¨hle auf den Schalltransfer dargestellt. Ein Vergleich der je-
weils entgegengesetzten Dru¨cke in Paukenho¨hle und Ohrkanal zeigt, dass Paukendru¨cke
sehr a¨hnliche Auswirkungen auf den Schalltransfer haben wie Dru¨cke im Ohrkanal.
Ein Druck in der Paukenho¨hle belastet auf der einen Seite das Trommelfell und auf
der anderen Seite das ovale und runde Fenster. Die Druckwirkungen an den beiden In-
nenohrfenstern sind entgegengesetzt gerichtet und gleichen sich deshalb teilweise ihrem
Fla¨chenverha¨ltnis gema¨ß aus. Da die Fla¨chen des ovalen und runden Fensters sich nur um
etwa 1 mm2 unterscheiden [Tinz05], wirkt auf den Steigbu¨gel bei einem 50 daPa großen
Druck in der Paukenho¨hle nur eine sehr kleine Kraft von 0.5 mN, die ihn in Richtung In-
nenohr dru¨ckt. Demgegenu¨ber wird das Trommelfell aufgrund der etwa 60-fach gro¨ßeren
Fla¨che deutlich sta¨rker belastet. So kommt es, dass im Fall negativer Paukendru¨cke die
Versteifung des Trommelfells gegenu¨ber der Versteifung des Ringbands dominiert und
kaum Unterschiede zwischen den Auswirkungen eines negativen Paukendrucks und einem
positiven Ohrkanal festzustellen sind. Bei einem positiven Paukendruck hingegen ist im
tieﬀrequenten Bereich eine etwas gro¨ßere Abschwa¨chung der Amplituden als bei den ent-
sprechenden Unterdru¨cken im Ohrkanal zu erkennen. Dies kann dadurch erkla¨rt werden,
dass sich das Trommelfell bei einem positiven Paukendruck weniger stark versteift und
dadurch die Ringbandversteifung mehr in Erscheinung tritt, insbesondere bei ho¨heren
Dru¨cken.
Unterstu¨tzung ﬁndet die Aussage, dass Paukendru¨cke a¨hnliche Auswirkungen auf
den Schalltransfer haben wie Dru¨cke im Ohrkanal, durch Untersuchungen von
[WeverLawrence54] und [CrumpRahmStrother56] zum Einﬂuss von statischen Druck-










































































































Murakami97:  - 200 daPa
Abbildung 6.12: Schalltransfer bei statischem Druck in der Paukenho¨hle.
schwankungen in Paukenho¨hle und Ohrkanal auf das evozierte Nervenpotential von
Katzen. Sie fanden unabha¨ngig, ob der Paukenho¨hlen oder Ohrkanaldruck vera¨ndert
wurde, einen tieﬀrequenten Abfall und einen hochfrequenten Anstieg der evozierten
Potentiale.
Im Vergleich der Simulationen mit Messungen von [MurakamiGyoGoode97] bei Pauken-
dru¨cken von ± 200 daPa zeigt sich qualitativ eine gute U¨bereinstimmung, wie aus Abbil-
dung 6.12 deutlich wird. Der maximale Amplitudenabfall liegt in Simulation und Messung
bei etwa 700 Hz und ab etwa 1 kHz sind die Steigbu¨gelamplituden gro¨ßer als im Normal-
ohr. U¨bereinstimmend zeigt sich auch, dass wa¨hrend die Amplituden im Frequenzbereich
zwischen 2 kHz und 6 kHz bei negativen Dru¨cken tendenziell absinken, wa¨hrend sie bei
positiven Paukendru¨cken stets gro¨ßer als beim Normalohr bleiben.
Die Tatsache, dass Paukendru¨cke a¨hnliche Auswirkungen auf den Schalltransfer haben
wie Dru¨cke im Ohrkanal, besta¨tigt auch die Vorstellung einer viskosen Kopplung von
Hammer und Amboss durch das IM-Gelenk. Wa¨ren na¨mlich die Bewegungen von Ham-
mer und Steigbu¨gel bei statischen Druckschwankungen in der Paukenho¨hle u¨ber das IM-
Gelenk nicht weitestgehend entkoppelt, so wu¨rde durch die große Trommelfellﬂa¨che eine
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gewaltige Zug- bzw. Druckwirkung auf das Ringband entstehen und dieses stark ver-
steifen. Da dies jedoch nicht der Fall ist, wie auch experimentelle Untersuchungen von
[IvarssonPedersen77, DensertCarlborgStagg81] besta¨tigen, resultieren Druckschwankun-
gen in der Paukenho¨hle a¨hnlich wie Druckschwankungen im Ohrkanal hauptsa¨chlich in
einer Versteifung des Trommelfells und nur sekunda¨r in einer Versteifung des Ringbands.
6.3.4 Schalltransfer bei statischem Druck im Innenohr
Druckschwankungen im Innenohr ko¨nnen von Postura¨nderungen oder pathologischen Ur-
sachen, wie z.B. von einem Anstieg des Hirndrucks aufgrund eines raumfordernden Tumors
oder eines endolymphatischen Hydrops, herru¨hren. Hinsichtlich der Auswirkungen auf das
Ho¨ren muss streng genommen zwischen der Druckentstehung im Hirn-, Endolymph- oder
Perilymphraum unterschieden werden, da dies die Belastung der einzelnen Innenohrmem-
branen beeinﬂusst. Bei der Betrachtung der Steigbu¨gelbewegungen kann dies jedoch in
erster Na¨herung vernachla¨ssigt werden. Entscheidend ist, dass die Druckschwankungen
in der Perilymphe zu einer Belastung der Steigbu¨gelfußplatte fu¨hren und das Ringband
dadurch versteift wird.
Abbildung 6.13 zeigt die Auswirkungen von U¨ber- und Unterdru¨cken in der Perilym-
phe auf den Schalltransfer. An den Transferfunktionen ist zu erkennen, dass durch die
Vera¨nderung des Perilymphdrucks die vom Trommelfell dominierte erste Resonanzerschei-
nung bei 750 Hz in der Frequenz kaum vera¨ndert wird. Dies zeigt an, dass sich das Trom-
melfell nicht nennenswert versteift und die Abnahme der Steigbu¨gelamplituden im Fre-
quenzbereich bis cira 1.2 kHz, die sich im Besonderen durch sehr geringe Verschiebungen
der Eigenfrequenzen auszeichnet, fast ausschließlich auf die Versteifung des Ringbands
zuru¨ckzufu¨hren ist. Zwischen 2 kHz und 4 kHz kommt es aufgrund von Resonanzver-
schiebungen zu einem Amplitudenanstieg. Oberhalb 4 kHz sind keine Auswirkungen der



















































Murakami98:  + 200 daPa
Unterdruck
Überdruck
Abbildung 6.13: Vera¨nderung des Schalltransfers bei statischem Druck im Innenohr.
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Aufgrund des symmetrischen Ringbandverhaltens auf Zug und Druck haben U¨ber- und
Unterdru¨cke nahezu dieselbe Auswirkung auf den Schalltransfer. Der Unterschied im
tieﬀrequenten Bereich resultiert aus dem unterschiedlichen Zug-Druck-Verhalten des IS-
Gelenks. Bei negativen Perilymphdru¨cken ist das IS-Gelenk auf Zug belastet und verha¨lt
sich nachgiebiger als bei positiven Dru¨cken. Dadurch fallen die Steigbu¨gelamplituden bei
niedrigen Anregungsfrequenzen etwas mehr ab. Dieser Eﬀekt ist auch bei positiven Pau-
kendru¨cken und negativen Ohrkanaldru¨cken zu beobachten.
Ein Vergleich der Simulationen mit einer Messung von [MurakamiGyoGoode98] bei
200 daPa zeigt einen tieﬀrequenten Amplitudenabfall a¨hnlicher Gro¨ße. Erstaunlicherweise
ﬁndet sich in den Messungen kein Anstieg der Steigbu¨gelamplituden zwischen 2 kHz und
3 kHz, obwohl die ebenfalls in [MurakamiGyoGoode98] berichteten Umboverschiebungen
genau diesen Anstieg zwischen 2 kHz und 3 kHz zeigen. Fu¨r den Unterdruckbereich liegen
keine Messungen zum Vergleich vor.
6.4 Schwingungsverhalten des mit einem aktiven Im-
plantat rekonstruierten Ohrs
Anhand von Simulationen mit demModell des aktiven Implantats aus Abschnitt 5.4 lassen
sich Aussagen u¨ber das dynamische Verhalten des rekonstruierten Geho¨rs und u¨ber die
Grenzen der Versta¨rkung ableiten. Dazu werden zuna¨chst die Parameter des Aktormodells
an die in Abschnitt 4.4 vorgestellten Messungen angepasst.
6.4.1 Parameteranpassung und Analyse des Aktormodells
Das Aktormodell besteht aus zwei starren Ko¨rpern. Der erste beschreibt den Perma-
nentmagneten des elektromagnetischen Antriebs und der zweite die Antriebsnadel, Kera-
mikspitze und Verbindungsmuﬀe. Die Massen und Tra¨gheitsmomente der Ko¨rper werden
anhand ihrer geometrischen Abmaße abgescha¨tzt, die sich aus der in Abbildung 5.14 im
Abschnitt 5.4 dargestellten Schnittzeichnung entnehmen lassen. In experimentellen Vor-
untersuchungen, die in [Thomann08] beschrieben sind, wurde an der Aktorspitze eine
La¨ngssteiﬁgkeit von 8025 N/m und eine Quersteiﬁgkeit von 95 N/m ermittelt. Anhand
dieser Eckwerte lassen sich die Translations- und Rotationssteiﬁgkeiten des Modells grob
eingrenzen, wie in [Katz11] gezeigt ist. Die Feinabstimmung der Steiﬁgkeitswerte sowie die
Wahl der Da¨mpfungsparameter und Querversa¨tze in den Schwerpunktspositionen, die fu¨r
eine Verkopplung der La¨ngs- und Querbewegungen des Aktors fu¨hren, erfolgt schließlich
durch Abstimmung der simulierten und gemessenen ra¨umlichen Bewegungen des Aktors.
Die ermittelten Parameterwerte sind im Anhang A.3 angegeben.
Aus den Messungen am unbelasteten, freien Aktor geht hervor, dass im Frequenzbereich
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von 100 Hz bis 10000 Hz hauptsa¨chlich zwei Eigenschwingungen in La¨ngsrichtung des Ak-
tors und vier in Querrichtung auftreten. Das Aktormodell bildet diese sechs Eigenschwin-
gungen gut ab, wie Abbildung 6.14 zeigt. Bei der ersten und zweiten Eigenschwingung in
Querrichtung fu¨hren der Magnet und die Antriebstange eine gleichphasige Drehbewegung
aus. Bei 566 Hz schwingt die Aktorspitze in x-Richtung und bei 571 Hz in z-Richtung. Eine
ausgepra¨gte La¨ngsschwingung tritt bei 2693 Hz auf. Magnet und Antriebsstange bewegen
sich dabei in Phase entlang der Antriebsachse. Die dritte und vierte Eigenschwingung
in Querrichtung bei 5974 Hz und 6151 Hz ist nur sehr schwach geda¨mpft, wie an dem
steilen Amplitudenanstieg zu erkennen ist. Magnet und Antriebsnadel schwingen nun in
Gegenphase. Die ho¨chste mit dem Aktormodell darstellbare Eigenschwingung liegt bei

























Abbildung 6.14: Vergleich gemessener und simulierter Transferfunktion.
6.4.2 Kopplung von Aktor und Ossikelkette
Der Kopplungspunkt zwischen Aktorspitze und Ossikelkette beﬁndet sich auf dem Am-
bossru¨cken, wie Abbildung 6.15 zeigt. Aufgrund des operativen Zugangs durch das Mas-
toid nimmt der Aktor eine um die xK- und yK-Achse verdrehte Lage ein. Um eine form-
schlu¨ssige Verbindung zu erhalten, wird mit einem Laser eine Vertiefung eingebrannt
und in diese die Spitze des Aktors eingefu¨hrt. Im Modell ist die Aktorspitze u¨ber ein
Feder-Da¨mpfer-Element mit dem Ambossru¨cken verbunden. Es besitzt drei translatori-
sche Freiheitsgrade. Die Steiﬁgkeiten in den Querrichtungen des Aktors werden zehn Mal
gro¨ßer gewa¨hlt als in der La¨ngsrichtung, um die eingeschra¨nkte transversale Beweglichkeit
der Aktorspitze in der eingebrannten Vertiefung nachzustellen.
152 6 Vergleich von Simulation und Messung
Abbildung 6.15: Anstellwinkel des Aktors zur Ossikelkette.
Sowohl Koppelsteiﬁgkeit als auch Anstellwinkel und Koppelposition ha¨ngen stark von
der individuellen Einbausituation ab. Um deren Einﬂuss auf das Gesamtverhalten des
rekonstruierten Geho¨rs einscha¨tzen zu ko¨nnen, werden die Kopplungsparameter zuna¨chst
einzeln variiert und die Vera¨nderungen in der Steigbu¨gelbewegung beobachtet.
In Bezug auf die Koppelposition zeigt sich, dass Verschiebungen des Koppelpunktes in
xK-Richtung die Steigbu¨gelbewegungen nur minimal a¨ndern, wa¨hrend Verschiebungen in
yK-Richtung einen deutlichen Anstieg der Steigbu¨gelbewegungen bewirken. Dies ha¨ngt
mit dem Drehmoment um die Hammer-Amboss-Achse zusammen, das sich bei einer Ver-
schiebung in yK-Richtung erho¨ht und die Drehung des Amboss versta¨rkt.
Aus demselben Grund erho¨hen sich auch bei einer Drehung um αK hauptsa¨chlich die
y-Bewegungen des Steigbu¨gels, wa¨hrend die Querbewegungen kaum beeinﬂusst werden.
Wird der Anstellwinkel βK variiert, sind die Vera¨nderungen geringer als bei αK und
es vera¨ndern sich hauptsa¨chlich die Steigbu¨gelbewegungen in x-Richtung. Fu¨r positive
Winkel βK nehmen sie ab und fu¨r negative zu.
Bei der Variation der Koppelsteiﬁgkeiten zeigt sich, dass die Steiﬁgkeit in La¨ngsrichtung
den eindeutig gro¨ßten Einﬂuss hat. Bei der Variation der La¨ngsteiﬁgkeit von 10 N/m auf
2000 N/m nehmen die Steigbu¨gelamplituden in allen Bewegungsrichtungen um etwa eine
Zehnerpotenz zu. Dagegen ist ab einer Steiﬁgkeit von 2000 N/m kaum noch eine Zunahme
der Amplituden zu verzeichnen. Dies ha¨ngt mit der Steiﬁgkeit der Ossikelkette zusammen,
die sich in Belastungsrichtung ebenfalls im Gro¨ßenbereich 2000 N/m beﬁndet.
In den folgenden Simulationen ist der Aktor an der in Abbildung 6.15 gezeigten Stelle
angekoppelt, um 25◦ in αK-Richtung und um 30◦ in βK-Richtung verdreht. Die Koppel-
steiﬁgkeit in Aktorla¨ngsrichtung betra¨gt 500 N/m.
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6.4.3 Versta¨rkung des Ho¨reindrucks durch das aktive Implantat
Abbildung 6.16(a) vergleicht die Steigbu¨gelbewegungen des rekonstruierten Geho¨rs bei ei-
nem Volt Anregungsspannung mit den Steigbu¨gelbewegungen des Normalohrs bei einem
Pascal Luftschallanregung im Ohrkanal. Es wird deutlich, dass sich das Bewegungsverhal-
ten des Steigbu¨gels insbesondere im tieﬀrequenten Bereich stark vera¨ndert. Es dominiert
nicht mehr die kolbenfo¨rmige Ein- und Auswa¨rtsbewegung wie beim Normalohr, sondern
versta¨ndlicherweise die Auf- und Abwa¨rtsbewegung in z-Richtung, da die Anregung am













































































(c) A¨quivalenter Schalldruck bei U=1V Anregungs-
spannung.
Abbildung 6.16: Steigbu¨gelverschiebungen und Ho¨rmaß des normalen und rekonstruierten
Ohrs. Das Versta¨rkungspotential des Aktors ist in Form eines a¨quivalenten Schalldrucks
angegeben.
Im Frequenzgang des rekonstruierten Geho¨rs ﬁnden sich Resonanzerscheinungen die schon
in a¨hnlicher Weise beim Normalohr vorhanden sind, wie etwa die vom Trommelfell do-
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minierte Resonanz bei circa 750 Hz oder die dritte Ohrkanalresonanz bei etwa 12 kHz.
Allerdings sind nun auch bei knapp 3 kHz, bei etwa 6 kHz und 8 kHz weitere Amplitu-
denu¨berho¨hungen zu erkennen, die im Vergleich zum Normalohr einen steileren Verlauf
zeigen. Bei diesen ist anzunehmen, dass der Aktor einen dominanten Einﬂuss hat, da sie
eine geringere Da¨mpfung aufweisen als die von der Ossikelkette dominierten Resonanzer-
scheinungen.
Die klassische Ho¨rtheorie misst den Kippbewegungen des Steigbu¨gels keinen Einﬂuss auf
den Ho¨reindruck bei. Wie jedoch Untersuchungen von [HuberEtAl08, EiberEtAl11b] an
Meerschweinchen zeigten, fu¨hren auch die Kippbewegungen zu evozierten Potentialen.
Wie der obige Vergleich der Steigbu¨gelbewegungen am normalen und rekonstruierten Ohr
zeigt, ist es insbesondere bei der Bewertung des Ho¨reindrucks am rekonstruierten Geho¨r
von besonderer Bedeutung, die Kippbewegungen zu beru¨cksichtigen. Bei der Einfu¨hrung
eines Ho¨rmaß werden nicht die Verschiebungen des Steigbu¨gels, sondern dessen Geschwin-
digkeiten betrachtet, da diese eher mit dem ins Innenohr eingebrachten Druckproﬁl kor-
relieren. Die Phasenlage der einzelnen Bewegungskomponenten wird nicht beru¨cksichtigt.
Fu¨r das Ho¨rmaß wird der Ansatz










gewa¨hlt, wobei die Faktoren y, x und z den Anteil der jeweiligen Bewegungskompo-
nenten am Ho¨rmaß bestimmen, ω die Anregungsfrequenz der harmonischen Schwingung
bezeichnet, xH , yH und zH den Auslenkungsamplituden des Steigbu¨gelkopfs entspricht
und k einen Referenzwert darstellt, durch den die absolute Ho¨he des Ho¨rmaß bestimmt
wird.
Aus den Messungen von [HuberEtAl08, EiberEtAl11b] lassen sich die Faktoren y, x
und z ermitteln. In Anlehnung an den Schalldruckpegel werden die Faktoren so skaliert,
dass eine Verzehnfachung der Steigbu¨gelamplituden einem Anstieg des Ho¨rmaßes um 20
Dezibel (dB) entspricht. Damit ergibt sich y=9, x=6.1 und z=4.9. Um deutlich zu
machen, dass das Ho¨rmaß einem logarithmischen Maß a¨hnlich dem des Schallldruckpegels
entspricht, wird als Einheit dB verwendet. Fu¨r k wird ein Wert von 5·10−9 angesetzt.
Dadurch erha¨lt man fu¨r das Normalohr bei einer Anregung mit 1000 Hz und 94 dB SPL
ein Ho¨rmaß von 94 dB.
Abbildung 6.16(b) stellt das Ho¨rmaß des normalen und rekonstruierten Ohrs fu¨r die
Steigbu¨gelbewegungen aus Abbildung 6.16(a) dar. Das Ho¨rmaß zeigt fu¨r das Normalohr ei-
ne a¨hnliche Charakteristik wie das in Phon gemessene Lautsta¨rkeempﬁnden, das eine Ver-
knu¨pfung zwischen den subjektiv empfundenen Lautsta¨rken und der Druckanregung im
Ohrkanal darstellt. Im tieﬀrequenten Bereich werden demnach die Steigbu¨gelbewegungen
leiser empfunden als etwa bei 1 kHz.
Es stellt sich die Frage, wie aus dem Ho¨rmaß das Versta¨rkungspotential des Aktors er-
mitteln werden kann. Die Diﬀerenz der Ho¨rmaße zwischen normalem und rekonstruiertem
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Ohr stellt zwar ein Maß fu¨r den Unterschied in der empfundenen Lautsta¨rke dar, jedoch
sind die Ho¨rmaße abha¨ngig von den jeweiligen Anregungsgro¨ßen, sei es nun der Druck im
Ohrkanal oder die Anregungsspannung des Aktors. Aus diesem Grund wird zur Charakte-
risierung des Versta¨rkungspotentials ein a¨quivalenter Schalldruck angegeben. Dazu wird
das Ho¨rmaß des Normalohrs auf den anregenden Schalldruck bezogen. Mit h0 als Ho¨rmaß
des Normalohrs bei 94 dB SPL und hrek als Ho¨rmaß des rekonstruierten Ohrs ergibt sich
somit der a¨quivalente Schalldruck
A¨quivalenter Schalldruck = hrek − h0 + 94 db SPL. (6.5)
Abbildung 6.16(c) stellt den fu¨r den Aktor erhaltenen a¨quivalenten Schalldruck dar. Geht
man von einem vollsta¨ndig intakten Innenohr aus, so empﬁndet also das rekonstruierte
Geho¨r bei einem Volt Anregungsspannung die gleiche Lautsta¨rke, wie ein normal Ho¨render
bei den a¨quivalenten Schalldru¨cken. Liegt ein Ho¨rverlust vor, so reduziert sich der mo¨gliche
a¨quivalente Schalldruck um den vorliegenden Ho¨rverlust. Wie Abbildung 6.16(c) zeigt,
weist der Aktor insbesondere im hochfrequenten Bereich ein großes Versta¨rkungspotential
auf.
6.4.4 Systemgrenzen der Versta¨rkung
Die gro¨ßtmo¨gliche Versta¨rkung wird durch mehrere Faktoren begrenzt. Zum einen durch
die elektrische Leistung des jeweiligen Aktortyps, zum anderen durch Kontaktkraft, die
fu¨r eine verzerrungsfreie U¨bertragung stets kleiner sein muss als die Vorspannkraft, und
drittens durch die Ru¨ckkopplung.
U¨berschreitet die bei der Kraftu¨bertragung zwischen Aktorspitze und Ambossru¨cken wir-
kende dynamische Kontaktkraft die statische Vorspannkraft F0, so hebt die Aktorspitze
vom Ambossru¨cken ab und verursacht Verzerrungen in der Schallu¨bertragung, die sich als
klirrende Gera¨usche bemerkbar machen. Soll dies vermieden werden, so darf der Aktor
maximal mit der Spannung Uklirr
Uklirr =
∣∣∣∣ F0Gactel ·Gactme ·GF
∣∣∣∣ (6.6)
betrieben werden. Dabei beschreibt Gactel das U¨bertragungsverhalten zwischen
der Aktorspannung und der mechanischen Antriebskraft des Aktors, Gactme das
U¨bertragungsverhalten zwischen der Antriebskraft des Aktors und den Verschiebun-
gen der Aktorspitze und GF den Zusammenhang zwischen den Verschiebungen der
Aktorspitze und der Kontaktkraft, die auf den Amboss wirkt.
Zum Versta¨ndnis der ru¨ckkopplungsbedingten Versta¨rkungsgrenze ist in Abbil-
dung 6.17 der Signalﬂuss im rekonstruierten Ohr dargestellt. Der obere Zweig mit
der U¨bertragungsfunktion Goss beschreibt den natu¨rlichen U¨bertragungsweg vom Druck
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p am Eingang des Ohrkanals zu den Steigbu¨gelbewegungen yS. Im mittleren Zweig
wird der Signalﬂuss vom Druck im Ohrkanal u¨ber den Signalprozessor und Aktor des
aktiven Implantats hin zu den Steigbu¨gelbewegungen beschrieben. Dabei gibt Gpm die
Drucka¨nderung vom Ohrkanal bis zum Mikrofon des Implantats an, welches im Be-
reich des Mastoids subkutan platziert ist, und Gmic beschreibt die Umwandlung des
am Mikrofon ankommenden Schalldrucks pm in das Spannungssignal Um. Im Versta¨rker
erfolgt eine Erho¨hung der Mikrofonspannung um den Versta¨rkungsfaktor Gamp auf
die Eingangsspannung Ua des Aktors. Die U¨bertragungsfunktionen Gactel und Gactme
charakterisieren, wie oben schon erla¨utert, das Transferverhalten des Aktors, welcher
den Amboss zu Schwingungen anregt. Die Ambossverschiebungen yAr fu¨hren einerseits
zu Steigbu¨gelbewegungen ySr , die sich mit denen des natu¨rlichen Schallleitungspfads
u¨berlagern und den Ho¨reindruck hr bewirken, und andererseits zur Abstrahlung des
Schalldrucks pr am Trommelfell. Wird dieser u¨ber das Mikrofon des aktiven Implantats
wieder in den Anregungskreis eingekoppelt, kann bei zu großen Versta¨rkungen ein insta-
biles Verhalten auftreten. Der Vorwa¨rtszweig vom Amboss zum Steigbu¨gel ist durch die
U¨bertragungsfunktion Gf und der Ru¨ckwa¨rtszweig vom Amboss zum Trommelfell durch
Gb charakterisiert. Gsh stellt den Zusammenhang zwischen den Steigbu¨gelwegungen und
dem Ho¨reindruck gema¨ß Gleichung 6.4 her.
Abbildung 6.17: Signalﬂuss im rekonstruierten Ohr.
Der Ho¨reindruck des rekonstruierten Ohrs ergibt sich somit zu
hr = [Goss ·Gsh + Gah ·Gf ·Gsh
1−Gah ·Gb ] p, (6.7)
wobei Gah die U¨bertragungsfunktion des mittleren Zweigs bezeichnet
Gah = GpmGmicGampGactel ·Gactme . (6.8)
Die Stabilita¨t des Systems bleibt gewa¨hrleistet, solange der Nenner der
U¨bertragungsfunktion aus Gleichung 6.7 nicht Null wird. Die Stabilita¨tsbedingung
lautet somit
|Gah ·Gb| < 1. (6.9)
Mit Gleichung 6.8 ergibt sich daraus die maximale Versta¨rkung Gamp,stabil zu
Gamp,stabil <
1
GpmGmic |Gactel ·Gactme ·Gb|
. (6.10)
6.4 Schwingungsverhalten des rekonstruierten Geho¨rs 157
Mit den ermittelten Kriterien fu¨r eine stabile, verzerrungsfreie U¨bertragung ergeben sich
die in Abbildung 6.18 dargestellten Klirr- und Stabilita¨tsgrenzen in Abha¨ngigkeit der
statischen Vorspannung, wobei angenommen wird, dass der Schalldruck am Ohrkanalein-
gang gleich ist mit dem Schalldruck am Mikrofon des Implantats. Die maximal zula¨ssige
Spannung des Aktors ist nicht bekannt, daher ist als Referenzwert die Versta¨rkung bei
einem Volt angegeben. Die Vorspannung des Aktors wird vom Operateur in situ mittels
einer Justierschraube mit einer Steigung von 250 μm pro Umdrehung vorgenommen. Aus




























Verstärkung bei 1V Spannung
Abbildung 6.18: Versta¨rkungsgrenzen in Abha¨ngigkeit der statischen Vorspannung.
Am Referenzwert bei einem Volt Anregungsspannung sind die Auswirkungen einer an-
steigenden Vorspannung auf den Aktor zu erkennen. Tendenziell kommt es durch die
Kettenversteifung zu einer Abnahme der Versta¨rkung im tieﬀrequenten Bereich und einer
teilweisen Zunahme im hochfrequenten Bereich. Ab einer Vorspannkraft von 30 mN sinkt
die Antriebskraft des Aktors zunehmend ab, was zu einem Abfall der Versta¨rkung im
gesamten Frequenzbereich fu¨hrt. Durch die Vorspannung verschiebt sich die erste Quer-
resonanz des Aktors von anfangs 580 Hz mit zunehmender Vorspannung zu niedrigeren
Frequenzen. Die Resonanzen in La¨ngsrichtung bei knapp 3 kHz und 8 kHz bleiben relativ
frequenzstabil.
Wie an der Klirrgrenze bei 1 mN Vorspannung abzulesen ist, reicht schon eine sehr gerin-
ge Vorspannung aus, um die dynamischen Anregungskra¨fte verzerrungsfrei u¨bertragen zu
ko¨nnen. Zuna¨chst stellt die Klirrgrenze fu¨r den gesamten Frequenzbereich den begrenzen-
den Faktor dar. Mit zunehmender Vorspannung steigt die Klirrgrenze jedoch immer mehr
an. Ab etwa 25 mN liegt die Stabilita¨tsgrenze insbesondere im Frequenzbereich zwischen
158 6 Vergleich von Simulation und Messung
1 kHz und 4 kHz unterhalb der Klirrgrenze und begrenzt die maximale Versta¨rkung. Das
Stabilita¨tsminimum bei circa 2 kHz ist darauf zuru¨ckzufu¨hren, dass die Luft im Ohrkanal
bei dieser Frequenz in Resonanz gera¨t und dadurch die Schallabstrahlung vom Trommel-
fell versta¨rkt. In Anbetracht der ermittelten Versta¨rkungsgrenzen stellt sich somit heraus,
dass die Stabilita¨tsgrenze im Frequenzbereich zwischen 1 kHz und 4 kHz die maximale




Ho¨ren und Sprechen sind sehr wichtige Kommunikationsmittel. Durch den Verlust des
Ho¨rens geraten Betroﬀenen in eine fu¨r den Gesunden kaum nachvollziehbare Isolation.
Das Geho¨r ist mehr als jedes andere Sinnesorgan fu¨r die menschliche Sprache und ihre
Entwicklung verantwortlich und stellt auf kleinstem Raum ein anatomisch und physiolo-
gisch einzigartiges Gebilde dar. So ist beispielsweise die Form unserer Ohrmuschel genauso
einzigartig wie unser Fingerabdruck und das Mittelohr beherbergt nicht nur die kleins-
ten Einzelknochen und die feinsten Muskeln, sondern beeindruckt vor allem durch seinen
großen Dynamikbereich, in dem es minimale Druckschwankungen in Strukturschwingun-
gen umwandelt. Wa¨hrend im Bereich der Ho¨rschwelle der eben ho¨rbare Schalldruck et-
wa 20 μPa betra¨gt und die entsprechenden Strukturschwingungen nur knapp oberhalb
der Brownschen Molekularbewegung liegen, ko¨nnen die Dru¨cke und Amplituden bis zur
Schmerzgrenze noch etwa zweimillionenfach gesteigert werden.
Derartige physiologische Schalldru¨cke sind jedoch immer noch verschwindend klein ge-
genu¨ber den ebenfalls auf das Ohr einwirkenden statischen Luftdruckschwankungen, wie
sie beispielsweise beim Treppensteigen, Zug- bzw. Autofahren, Fliegen oder beim Nase-
putzen vorkommen. Zwar fu¨hren diese zu einer vera¨nderten Wahrnehmung, jedoch nicht
zu einer Scha¨digung des Ohrs. Diese Fa¨higkeit, trotz großer statischer Druckschwankun-
gen in der Umgebung, gleichzeitig winzige physiologische Schalldru¨cke wahrnehmen zu
ko¨nnen, ist hauptsa¨chlich in den nichtlinearen, viskoelastischen Eigenschaften der Gelen-
ke und Ba¨nder des Mittelohrs sowie des Trommelfells begru¨ndet.
Das Ziel dieser Arbeit ist es, dieses nichtlineare Verhalten des Mittelohrs bei großen Be-
lastungen und großen Verschiebungen durch nichtlineare, ra¨umliche Ersatzmodelle auf
mechanischer Basis abzubilden. Damit soll ein Beitrag zur fehlenden modellbasierten
Analyse des nichtlinearen Mittelohrs durch Zuordnung der physikalischen Parameter auf
reale anatomische Strukturen geleistet werden. Zur Charakterisierung der nichtlinearen
Eigenschaften der Gerho¨kno¨chelchenkette werden statische und dynamische Messungen
an humanen Felsenbeinen vorgestellt sowie klinische Beobachtungen aus der Literatur
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ausgewertet. Ein besonderes Augenmerk ist auf die Charakterisierung der nichtlinearen,
viskoelastischen Eigenschaften des Ringbands, des Trommelfells, der Trommelfellsehne
und der beiden Mittelohrgelenke gerichtet. Im Blick auf die klinische Praxis wird zum
einen anhand von Messergebnissen das Scha¨digungsrisiko bei einer Stapeschirurgie disku-
tiert sowie die Auswirkungen von Vorspannungen im Mittelohrapparat am Beispiel des
aktiven Implantats Carina untersucht.
Messungen sind die Grundlage, um Aussagen u¨ber unbekannte Gro¨ßen oder Funktions-
weisen eines Objekts zu erhalten. Die ra¨umlichen Steigbu¨gelbewegungen stellen in der
Ho¨rforschung eine charakteristische Gro¨ße zur Bewertung der Funktionsweise des Mittel-
ohrs dar. Bewegungen des Steigbu¨gels in der Fußplattenebene, sogenannte In-Plane Be-
wegungen (engl. in-plane motions), werden aufgrund der Fesselung der Fußplatte durch
das Ringband in der ovalen Nische als vernachla¨ssigbar klein angesehen. Messungen aus
der Literatur ließen jedoch Zweifel an dieser Annahme aufkommen, zumal sich bei der
Wu¨stenrennmaus betra¨chtliche In-Plane Bewegungen zeigten. Aus diesem Grund wur-
den die physiologischen Steigbu¨gelbewegungen bei akustischer Anregung im Ohrkanal ge-
messen. Zuna¨chst waren ebenfalls betra¨chtliche In-Plane Bewegungen des Steigbu¨gels in
der medialen Fußplattenebene festzustellen. Unter Einbeziehung der Messunsicherheiten
im Versuchsaufbau (Laserorientierung und Glasku¨gelchenschicht) konnte jedoch gezeigt
werden, dass die In-Plane Bewegungen in einer leicht geneigten Ebene in der Mitte der
Fußplatte vernachla¨ssigbar klein sind und die Steigbu¨gelbewegungen in guter Na¨herung
durch drei Freiheitsgrade beschrieben werden ko¨nnen.
Das Ringband, welches den Steigbu¨gel im ovalen Fenster elastisch lagert, bestimmt nicht
nur die ra¨umlichen Bewegungsformen des Steigbu¨gels und das U¨bertragungsverhalten des
gesamten Mittelohrs maßgeblich, sondern bietet durch sein stark progressives Verstei-
fungsverhalten auch Schutz gegenu¨ber großen statischen U¨berdru¨cken im Mittel- und In-
nenohr. Anhand von Messungen der ra¨umlichen Steigbu¨gelverschiebungen des separierten
Steigbu¨gels sowie bei intakter Ossikelkette unter einwirkender Kraft an der Steigbu¨gel-
fußplatte konnten die nichtlinearen Steiﬁgkeitseigenschaften des Ringbands und der Os-
sikelkette na¨her bestimmt werden. Das Ringband zeigt eine stark nichtlineare Verstei-
fungscharakteristik bei Maximalauslenkungen von 40 μm bis 50 μm. Die steifste Region
beﬁndet sich im posterior-inferioren Bereich. Demzufolge kippt der Steigbu¨gel bei einer
Bewegung nach lateral in Richtung inferior-posterior und bei einer Bewegung nach medial
entgegengesetzt. Diese Bewegungsform ist sowohl am separierten Steigbu¨gel als auch bei
intakter Ossikelkette zu beobachten. Ferner besta¨tigen die Messungen den viskosen Gleit-
kupplungscharakter des IM-Gelenks, wonach Hammer und Amboss bei der U¨bertragung
von Schall ohne wesentliche Gelenkbewegungen als Einheit schwingen, wa¨hrend sie sich
zum Schutz des Innenohrs bei großen statischen Belastung weitgehend entkoppelt bewe-
gen. Daru¨berhinaus lassen die Messungen auf eine hohe Nachgiebigkeit des IS-Gelenks in
den Querrichtungen schließen.
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Aus statischen Kraft-Verschiebungsmessungen am langen Ambossfortsatz ließen sich so-
wohl Aussagen u¨ber das Scha¨digungsrisiko einer Stapeschirurgie ableiten als auch Er-
kentnisse u¨ber die Funktionsweise des IM-Gelenks bei großen statischen Dru¨cken und
Kra¨ften gewinnen. Es stellt sich heraus, dass Verschiebungen des Lenticularis (Ende des
langen Ambossfortsatzes) in der Gro¨ßenordnung seines Durchmessers zu Scha¨digungen
am Bandapparat der Kette fu¨hren, wobei Verschiebungen in lateral-medialer Richtung
gefa¨hrlicher einzustufen sind als in anterior-posteriorer Richtung. Aus chirurgischer Sicht
ist dies kritisch zu bewerten, da dies die Richtung der optischen Achse des Operations-
mikroskops darstellt und in dieser die Kontrolle der Operationsbewegungen am sta¨rksten
eingeschra¨nkt ist. Die Crimp-Prothesen weisen im Vergleich zu den Clip-Prothesen ein
vergleichsweise hohes Scha¨digungsrisiko auf. Bei statischen Verschiebungen von Hammer
und Amboss, wie sie durch allta¨gliche Umgebungsdruckschwankungen hervorgerufen wer-
den, zeigt das IM-Gelenk die beschriebenen Gleitbewegungen. Daru¨berhinaus zeigen die
Messungen nun, dass sich Hammer und Amboss bei u¨berma¨ßigen Auslenkungen wieder
gemeinsam bewegen. Es scheint so, als ob sich das IM-Gelenk versteift, um einer Disarti-
kulation vorzubeugen.
Messungen am aktiven Implantat Carina zeigten, dass die Antriebsspitze des Aktors ent-
gegen den Erwartungen eine ausgepra¨gt ra¨umliche Bewegung ausfu¨hrt. Der Aktor beha¨lt
bei Belastung zuna¨chst seine Charakteristik unvera¨ndert bei. Ab einer gewissen Vorspann-
kraft beginnt jedoch die Antriebsleistung stark einzubrechen. In Bezug auf die klinische
Anwendung muss dies beachtet werden, um bei zu starkem Verspannen des Aktors gegen
die Ossikelkette nicht unno¨tige Leistungseinbußen zu riskieren.
Die Abbildung dieser in den Messungen beobachteten Pha¨nomene durch mathematische
Modelle stellt ein Werkzeug dar, mit dem anhand von numerischen Experimenten der
Zusammenhang zwischen Ursache und Wirkung und die Sensitivita¨ten auf vera¨nderte
Randbedingungen untersucht werden ko¨nnen. Zusammen mit klinischen Beobachtungen
erleichtert dies die Bildung des physikalischen Versta¨ndnisses entscheidend, vermittelt
einen tieferen Einblick in die ra¨umlichen Bewegungsformen und ero¨ﬀnet eine direkte Zu-
ordnung der Pha¨nomene zu den mechanischen Eigenschaften der natu¨rlichen Strukturen.
Die Methode der Mehrko¨rpersysteme eignet sich gut zur Abbildung mechanischer Ei-
genschaften des gesunden und mit einem aktiven Implantat rekonstruierten Mittelohrs.
Die Geho¨rkno¨chelchen werden als Starrko¨rper modelliert und nichtlineare Eigenschaf-
ten der Ba¨nder, Sehnen und Gelenke durch diskrete, ra¨umliche Feder-Da¨mpferkombi-
nationen abgebildet. Die Trommelfellmembran besitzt eine sehr komplizierte Form und
beeinﬂusst durch ihre komplexen Schwingungsmuster sowie der Lagerung des Hammer-
griﬀs das Bewegungsverhalten der Ossikel entscheidend. Deshalb bietet sich zur Model-
lierung des Trommelfells und der Fluid-Struktur-Kopplung mit der umgebenden Luft im
Geho¨rgang und der Paukenho¨hle die Finite Elemente Methode an. Die damit beschrie-
benen elastischen Ko¨rper werden modal reduziert und gema¨ß der Methode der elasti-
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schen Mehrko¨rpersysteme in das Mehrko¨rpersystemmodell eingebunden. Aufgrund der
Fluid-Struktur Kopplung sind die Systemmatrizen asymmetrisch und die Steiﬁgkeitsma-
trix zusa¨tzlich singula¨r, so dass eine schiefe Projektion erfolgen muss, um ein stabiles
reduziertes System zu erhalten. Da die moderneren, schiefen Projektionsverfahren den
Erhalt der Stabilita¨t nicht garantieren, wird in dieser Arbeit die modale Reduktion in
ihrer allgemeinen Form mit unterschiedlichen Links- und Rechtseigenvektoren angewen-
det. Zur Abbildung des nichtlinearen Trommelfellverhaltens bei vera¨nderlichen statischen
Umgebungsdru¨cken werden die Bewegungsgleichungen des Trommelfells in Abha¨ngigkeit
des statischen Relativdrucks zwischen Geho¨rgang und Paukenho¨hle unter Anwendung
der Methode der parametrischen Modellreduktion durch Matrixinterpolation formuliert.
Das Schwingungsverhalten des aktiven Implantats wird ebenfalls mit der Methode der
Mehrko¨rpersysteme abgebildet und zur Simulation des rekonstruierten Geho¨rs mit dem
elastischen Mehrko¨rpersystemmodell des Ohrs gekoppelt.
Das Modellverhalten wird neben der Struktur maßgeblich von den Parametern des Mo-
dells beeinﬂusst. Manche Parameter lassen sich direkt aus Stoﬀkennwerten oder aus der
Literatur entnehmen. Die Mehrzahl der Parameter ist jedoch nicht direkt bestimmbar,
weshalb sie im Vergleich des Modellverhaltens mit den eigenen Messungen sowie Mes-
sungen aus der Literatur bestimmt werden. Im Fall mechanischer Modelle repra¨sentieren
die Parameterwerte unmittelbar mechanische Systemeigenschaften, wie beispielsweise die
Elastizita¨t oder die Da¨mpfung, so dass durch die Anpassung der Modellparameter an ex-
perimentelle Daten die mechanischen Systemeigenschaften gleichzeitig auch quantiﬁziert
und vergleichbar werden. Ferner hilft der Vergleich von Simulation und Messung, Mecha-
nismen, die hinter den in den Messungen beobachteten Pha¨nomenen stehen, zu ﬁnden
und gesuchte Zielgro¨ßen von Artefakten zu unterscheiden.
So wurden aus den statischen Kraft-Verschiebungsmessungen am Steigbu¨gel in ei-
nem durch Optimierungsalgorithmen gestu¨tzten Parameteranpassungsprozess quantita-
tive Aussagen u¨ber die Steiﬁgkeitsverteilung des Ringbands und die viskoelastischen Ei-
genschaften der Ossikelkette bei großen statischen Verschiebungen abgeleitet. Es stellt
sich heraus, dass die Ossikelkette im Bereich großer, quasistatischer Bewegungen kein
schwingungsfa¨higes System darstellt. Dies ist durchaus sinnvoll, da so die Ossikelkette
beispielsweise bei Postura¨nderungen oder quasistatischen Umgebungsdruckschwankungen
nicht zu Schwingungen angeregt werden kann. Ein Vergleich simulierter und gemessse-
ner Umboverschiebungen bei statischen Druckschwankungen im Ohrkanal zeigt, dass das
asymmetrische, progressive Verhalten hauptsa¨chlich von der trichterfo¨rmigen Form des
Trommelfell herru¨hrt. Dagegen verringert sich die Asymmetrie durch das nichtlineare
Materialverhalten des Trommelfells und der Ossikelkette. Statische Druckschwankungen
zwischen den normalerweise abgetrennten Bereichen Geho¨rgang, Paukenho¨hle und In-
nenohr setzen die Elemente der Ossikelkette unter Vorspannung und versteifen sie ent-
sprechend ihrer nichtlinearen Charakteristik. Die dadurch hervorgerufenen Verschiebun-
gen in den Eigenfrequenzen des schwingungsfa¨higen Systems bewirken ein vera¨ndertes
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U¨bertragungsverhalten des Mittelohrs. Ausgehend vom U¨bertragungsverhalten des nicht
vorgespannten Mittelohrs zeigt sich bei Druckschwankungen im Außen-, Mittel- und In-
nenohr tendenziell bis circa 1 kHz eine Abnahme der Steigbu¨gelbewegungen, wa¨hrend
die U¨bertragungsfunktion oberhalb 1 kHz durch die Verschiebung der Eigenfrequenzen
zu ho¨heren Frequenzen meist oberhalb der U¨bertragungsfunktion des Normalohrs liegt.
Druckschwankungen im Ohrkanal und der Paukenho¨hle wirken sich aufgrund des visko-
sen Gleitcharakters des IM-Gelenks sehr a¨hnlich auf den Schalltransfer aus. Im Vergleich
zu Druckschwankungen im Innenohr sind die Amplitudenzunahmen im hochfrequenten
Bereich deutlich gro¨ßer, insbesondere oberhalb 4 kHz.
Simulationen mit dem Modell des aktiven Implantats zeigen, dass sich die mit dem Im-
plantat angeregten Steigbu¨gelbewegungen stark von den natu¨rlichen Bewegungen unter-
scheiden und große Kippbewegungen auftreten. Die gro¨ßtmo¨gliche Versta¨rkung des ak-
tiven Implantats wird durch mehrere Faktoren begrenzt. Zum einen durch die elektri-
sche Leistung des Aktortyps, zum anderen durch die Kontaktkraft, die fu¨r eine verzer-
rungsfreie U¨bertragung stets kleiner sein muss als die Vorspannkraft, und drittens durch
die Ru¨ckkopplung. In der Simulation zeigt sich, dass die Stabilita¨tsgrenze die maximale
Versta¨rkung im Frequenzbereich zwischen 1 kHz und 4 kHz auf etwa 120 dB a¨quivalenten





A.1 Auswirkungen von Unsicherheiten in Messposi-
tion und Laserorientierung
Nachfolgend ist gezeigt, wie sich Unsicherheiten in der Messposition und der Laserorientie-
rung auf die Bestimmung der In-Plane Parameter auswirken. Abbildung A.1 zeigt drei Be-
zugsysteme: Das angenommene, ideale Bezugsystem K0, das aufgrund der Glasku¨gelchen
verschobene Bezugsystem K0′ , in dessen xK0′ -zK0′ -Ebene sich die tatsa¨chlichen Messpunk-
te beﬁnden und das tatsa¨chliche Lasersystem KL′ , in dem die Messdaten und Messposi-
tionen vorliegen.
Abbildung A.1: Ideales Bezugsystem K0 (mediale Oberﬂa¨che der Fußplatte), aufgrund
der Glasku¨gelchen verschobenes Bezugsystem K0′ und Lasersystem KL′ .
Der Versatz zwischen K0 und K0′ ist durch den Vektor rOO′ beschrieben. Somit ergibt
sich die eigentliche Messposition zu rOPi
rOPi = rOO′ + rO′Pi , (A.1)
wobei der Vektor rO′Pi vom Ursprung O
′ zum tatsa¨chlichen Messpunkt Pi gerichtet ist.




− λiyL′ , (A.2)
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wobei die Koordinaten des Positionsvektors rL′Pi aus den Verfahrwegen der Verschiebeein-
heit des 3D LDV bestimmt werden und λi der La¨nge des Projektionsvektors yL′ (Ein-
heitsvektor in Richtung der optischen Achse yL′) entspricht. Das tatsa¨chliche Lasersystem
KL′ is gegenu¨ber K0 bzw. K0′ verdreht. Seine Orientierung ist in Bezug auf K0 durch die
Rotationsmatrix SK0KL′ beschrieben. Macht man sich zu Nutze, dass die y-Komponente
von rO′Pi Null ist, wenn der Vektor in K0′ dargestellt wird, so ergibt sich λi zu
λi =
−(xL′i S21 + zL′i S23)
S22
, (A.3)
wobei Sij das Element der Matrix S
T
K0KL′
in der i-ten Zeile und j-ten Spalte bezeichnet,
und xL′i bzw. zL′i die Koordinaten des Vektors r
L′
Pi
= [xL′i 0 zL′i ]
T bezeichnen, wenn er in
KL′ dargestellt ist.
Mit den tatsa¨chlichen Positionen rOPi der Messpunkte in K0′ , kann nun die Matrix AK0′
gema¨ß Gleichung (3.5) aufgebaut werden. Fu¨r eine gegebene Steigbu¨gelbewegung q0 er-
geben sich damit die Verschiebungen uK0′ aller n Messpunkte der xK0′ -zK0′ -Ebene aus
Gleichung (3.6). Werden diese im Lasersystem KL′ dargestellt, indem sie eigentlich ge-
messen werden, so ergibt sich
uK0′ ,L′ = S
T
K0KL′
· uK0′ ,K0 , (A.4)
dabei entspricht SK0KL′ einer 3n × 3n Blockdiagnonalmatrix, die aus einem n-maligen
Aneinanderreihen der Rotationsmatrix SK0KL′ entlang der Diagonalen hervorgeht.
Fu¨hrt man nun die erste Annahme ein, dass K0 und KL′ gleich orientiert sind, so ergeben
sich die falsch angenommenen Punktverschiebungen u¯K0 zu
u¯K0 = uK0′ ,L′ = S
T
K0KL′
· uK0′ ,K0 = STK0KL′ ·AK0′ · q. (A.5)
Die weitere Annahme, dass K0 und K0′ koinzident sind, fu¨hrt auf die falschen Positions-
vektoren r¯OPi der Mespunkte in der K0′-Ebene









Dementsprechend fu¨hren die fehlerhaften Positionen r¯OPi zu der fehlerhaften Matrix A¯K0 ,
die gema¨ß Gleichung (3.5) aufgebaut ist. Es ergeben sich schließlich die falsch gescha¨tzten








)−1 · A¯TK0 · SK0KL′ ·AK0′ · q, (A.7)
und mit q¯0 = [x0 y0 z0 α0 β0 γ0]
T die fehlerhaften In-Plane Parameter
T x =
|x0|
|y0| , T z =
|z0|
|y0| and T β =
|β0| 0.7mm
|y0| . (A.8)
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1.74 · 1015 −54 · 109 11.47 · 106 90
Tabelle A.2: Koppelelement des IM-Gelenks und Versteifungsfaktor kHA.
6 × 6 Koppelelement Versteifungsfaktor kHA
Steiﬁgkeiten Da¨mpfungen (vgl. Gleichung (5.16))
Cx = 1.0 · 107 Nm Dx = 25 Nsm aHA = 0.0395 rad
Cy = 5.0 · 102 Nm Dy = 25 Nsm bHA = 0.158 rad
Cz = 2.0 · 102 Nm Dz = 25 Nsm a0 = 1
Cα = 1.6 · 10−3 Nmrad Dα = 5 · 10−5 Nmsrad a1 = 0 rad
Cβ = 5.0 · 101 Nmrad Dβ = 5 · 10−5 Nmsrad a2 = 2.1 · 105 rad2
Cγ = 5.0 · 101 Nmrad Dγ = 5 · 10−5 Nmsrad a3 = −1.2 · 106 rad3













Dz = 5 · 10−3 Nsm
Cα = 0.25 · 10−3 Nmrad Dα = 6 · 10−8 Nsm
Cβ = 0.25 · 10−3 Nmrad Dβ = 3 · 10−8 Nsm
Cγ = 0.25 · 10−3 Nmrad Dγ = 3 · 10−8 Nsm
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Tabelle A.4: Versteifung des IS-Gelenks in La¨ngsrichtung, vgl. Gleichung (5.17).
Parameter i = 3 [ N
m4
] i = 2 [ N
m3
] i = 1 [ N
m2
] i = 0 [N
m
]
ai −2.809 · 1015 1.064 · 1011 −3.130 · 107 1755
bi −750 · 106 1050
ci 3.052 · 1014 1.830 · 1010 4.520 · 106 294.1
Tabelle A.5: Zug-Druckfedern des Ringbandmodells.
Federnummern 1 2 3 4 5 6 7 8
rx [mm] -0.1 -1.2 -1.5 -1.0 0.1 1.0 1.5 1.0








] 1.2 0.3 14.4 7.2 3.6 3.6 1.2 1.2
Tabelle A.6: Drehfedern des Ringbandmodells.
Drehfeder x-Achse y-Achse
a [10−4 · Nm
rad
] -2 -2
b [10−17 · Nm
rad3
] -2.31 -5.70
A.3 Parameter des Aktormodells
Tabelle A.7: Elektrisches Modell des Aktors, vgl. Gleichung (5.18).
a [ 1
N
] b [N ] k [ N
V s
] n [−]
−0.02 · 103 77 · 10−3 42.6 · 103 0.1
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Tabelle A.8: Parameter des Permanentmagneten
Abmessungen lMA = 5.5 · 10−3 m, bMA = 2 · 10−3 m
Masse mMA = 23.3 · 10−6 kg
Tra¨gheiten IMA,x = IMA,z = 6.65 · 10−11 kgm2
Freiheitsgrade yMagnet = [0; yMA; 0;αMA; 0; γMA]
Steiﬁgkeiten cMagnet = [0; 13250
N
m
; 0; 14.26 · 10−3 Nm; 0; 14.28 · 10−3 Nm]
Da¨mpfungswerte dMagnet = [0; 4.2 · 10−3Nsm ; 0; 2 · 10−8 Nms; 0; 1 · 10−9 Nms]
Schwerpunktverschiebung cgMA,x = 0.3 · 10−4 m, cgMA,z = −0.1 · 10−4 m
Hebelarme der Kraft x′MA = 0.3 · 10−4 m, z′MA = 0.3 · 10−4 m
Tabelle A.9: Parameter der Antriebsnadel
Abmessungen lRD = 6.5 · 10−3 m
Masse mRD = 16.4 · 10−6 kg
Tra¨gheiten IRD,x = IRD,z = 1.73 · 10−10 kgm2
Freiheitsgrade yrod = [0; yRD; 0;αRD; 0; γRD]
Steiﬁgkeiten crod = [0; 20350
N
m
; 0; 76.23 · 10−3 Nm; 0; 80.87 · 10−3 Nm]
Da¨mpfungswerte drod = [0; 2.1 · 10−3 Nsm ; 0; 1 · 10−11 Nms; 0; 1 · 10−11 Nms]
Schwerpunktverschiebung x′RD = −1.4 · 10−4 m, z′RD = 2.7 · 10−4 m
Tabelle A.10: Parameter der Aktorspitze
Abmessungen lTP = 2.0 · 10−3 m
Masse mTP = 2.0 · 10−6 kg
Schwerpunktverschiebung x′TP = 1.0 · 10−4 m, z′TP = −1.5 · 10−4 m
Tabelle A.11: Parameter des Kopplungselements zum Ambossru¨cken
Steiﬁgkeiten cCS,x = 5 · 103 Nm , cCS,y = 0.5 · 103 Nm , cCS,z = 5 · 103 Nm




Im Folgenden sind die wichtigsten Formelzeichen und Symbole der Arbeit aufgefu¨hrt. Vek-
torielle Gro¨ßen (Kleinbuchstaben) und Matrizen (Großbuchstaben) sind durch Fettdruck,









k Zentrifugal- und Kreiselkra¨fte
l La¨nge
m Masse

























N Dimension des nicht reduzierten
Systems
P Name eines beliebigen Punktes
R Ohmscher Widerstand
R Ortsfester Vektor, gemeinsamer
Unterraum
S Drehmatrix







α Drehwinkel um die x-Achse
β Drehwinkel um die y-Achse














Δ Diﬀerenz zweier Gro¨ßen
Γ konstanter Anteil der elastischen
Verdrehungen
Φ Formfunktion der Verschiebung
Ψ Formfunktion der Verdrehungen
Indezes
0 Anfangs- oder Ausgangszustand
i laufender Punkt




Allgemeine Mathematische Ausdru¨cke und Zeichen
||r||2 Euklidische Norm eines Vektors r
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